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Lijst met gebruikte afkortingen en symbolen 
 
3DP ‘three-dimensional printing‘ 
AEMA:  2-aminoethyl methacrylaat 
AFM:  ‘atomic force microscopy’, atomaire krachtmicroscopie 
CAD:  ‘computer aided design’ 
CAM:  ‘computer aided manufacturing’ 
CFM:  confocale fluorescentie microscopie 
CNC:  ‘computer numerical control’ 
CT:  ‘computed tomography’ 
DBD:  ‘dielectric barrier discharge’ 
DP:  ‘degree of polymerization’, polymerisatiegraad 
DMAP 4-dimethylaminopyridine 
DMEM:  ‘Dulbecco's modified eagle medium’ 
DMF:  N,N-dimethylformamide 
DNA:  deoxy ribonucleïnezuur  
DSC:  differentiële scanning calorimetrie 
ECM:  extracellulaire matrix 
EDC:  1-ethyl-3(-3-dimethylaminopropyl)carbodiimide  
EDTA:  ethyleendiamine-tetra-azijnzuur 
ESP:  elektrospinning 
EtOH:  ethanol 
Et3N: triethylamine 
FDA:  ‘Food and Drug Administration’ 
FDM:  ‘fused deposition modelling’ 
FGF:  fibroblast groeifactor 
FTIR:  fourier transform infrarood 
GPC:  gelpermeatiechromatografie 
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HA:  hydroxyapatiet 
HOAc:  azijnzuur 
HCA:  hydroxyl koolstof apatiet 
hESC:  humane embryonale stamcellen 
hMSC:  humane mesenchymale stamcellen 
1H – NMR:  proton nucleaire magnetische resonantie 
HXD:  1,6-hexaandiol 
IR:  infrarood 
KT:  kamertemperatuur 
LA: lactide 
MeOH:  methanol 
MRI:  ‘magnetic resonance imaging’, kernspintomografie 
MDM: ‘multinozzle deposition manufacturing’ 
MW:  gemiddeld moleculair gewicht 
MWCO:  moleculair gewicht ‘cut off’ 
pAEMA:  poly(2-aminoethyl methacrylaat) 
PCL: poly(ε-caprolacton) 
PEG:  poly(ethyleen glycol) 
PEO:  poly(ethyleen oxide) 
PDI:  polydispersiteitsindex 
PGA:  poly(glycolide) 
PLA:  poly(lactide) 
PLGA: poly(lactide-co-glycolide) 
PMMA:  poly(methyl methacrylaat) 
ppm:  ‘parts per million’ 
PPO:  poly(propyleen) 
PS:  poly(styreen) 
PZT:  piëzo-elektrische ‘transducer’ 
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RGD:  arginine-glycine-asparaginezuur tripeptide 
ROP:  ringopeningpolymerisatie 
RP:  ‘rapid prototyping’ 
RM:  ‘rapid manufacturing’ 
RT:  ‘rapid tooling’ 
SCA:  ‘static contact angle’, statische contacthoek 
SEI:  ‘secondary elektron mode’ 
SEM:  ‘scanning elektron microscopy’, rasterelektronenmicroscoop 
SLA: ‘stereolithography apparatus’ 
SFF:  ‘solid freeform fabrication’ 
SLS:  ‘selective laser sintering’ 
SMC:  ‘smooth muscle cell’ 
SME:  vormgevingsgeheugen 
SPR:  ‘surface plasmon resonance’ 
STL:  stereolithografie 
Sulfo-NHS:  sulfo-N-hydroxysuccinimide 
TCPS:  ‘tissue culture plates’, weefselcultuurplaten 
TGA: thermogravimetrische analyse 
THF:  tetrahydrofuraan 
TMS:  tetramethylsilaan 
rpm:  toeren per minuut 
UV:  ultraviolet 
VEGF:  ‘vascular endothelial growth factor’, vasculaire endotheliale groeifactor 
XPS:  ‘X-ray photoelektron spectroscopy’, X-straal foto-elektronenspectroscopie 
Zn(OAc)2:  zinkacetaat 
d1:  ‘strut’ diameter 
d2: ‘interstrut’ afstand 
d3:  hoogte van strut in Z-richting 
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εkl:  ‘strain’ 
Cijkl:  elasticiteitsmodulus tensor 
F:  constante van Faraday (F=96485,3399 ± 0,0024 C.mol-1) 
l:  zijde van een kubus 
LC50/EC50 letale-concentratiemediaan/effectieve-concentratiemediaan 
LDM: ‘low temperature deposition manufacturing’ 
Mi:  moleculair gewicht van molecule i 
Mn:  ‘number average molecular weight’, getalgemiddeld moleculair gewicht 
Mw:  ‘weight average molecular weight’, gewichtsgemiddeld moleculair gewicht 
Ni:  aantal moleculen i 
PAM: ‘pressure-assisted microsyringe‘ 
PED: ‘precision extrusion deposition’ 
PEM: ‘precision extrusion manufacturing’ 
R:  de gasconstante (algemene gasconstante of molaire gasconstante) 
T:  temperatuur 
Tg:  glastransitietemperatuur 
Tg, DSC:  glastransitietemperatuur bepaald via DSC 
Tm:  smelttemperatuur 
Tvl:  vloeitemperatuur 
σij:  ‘stress’, spanning 
∆E0:  standaard elektrochemische potentiaal 
θb:  brekingshoek 
θi:  invalshoek 
θk:  kritische hoek 
θr:  reflectiehoek 














































Cellen die zich bevinden in een fysiologische 3D omgeving verschillen van deze in een 2D 
weefselcultuur aanzienlijk wat betreft hun morfologie en hun differentiatiepotentieel (1). 
Deze 3D matrices zijn complex wat betreft hun chemische compositie, mechanische 
eigenschappen en hun geometrie (1). Ondanks het zeer intensieve onderzoek naar 
nieuwe materialen, blijft de nood aan innovatie en bijkomend onderzoek naar de 
toepassingsmogelijkheden groot. De biocompatibiliteit, in combinatie met de fysische 
eigenschappen en grote watergehaltes zorgt ervoor dat hydrogelen interessante 
materialen zijn voor weefselregeneratie (2-3). Hierbij spelen de fabricatietechnieken, de 
geselecteerde materialen, hun architectuur, hun biochemische functionalisatie en hun 
mechanische eigenschappen een belangrijke rol. De recente vooruitgang in de micro- en 
nanofabricatietechnieken heeft het mogelijk gemaakt om substraten te produceren met 
nauwkeurig gedefinieerde geometrie en structuur. Desondanks recente vooruitgang zijn 
er multidisciplinaire inspanningen nodig voor de productie van een geschikte 3D 
draagstructuur (4). Voor de productie van 3D draagstructuren voor celculturen, dient de 
3D architectuur gecontroleerd te worden op topologisch vlak, zowel op macro-, micro- als 
nanoschaal.  Bovendien is kennis van en controle over de chemische eigenschappen van 
een individuele 3D draagstructuur cruciaal.  
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I.2. Doelstelling. 
 
Het huidige werk heeft als belangrijkste doelstelling een bijdrage te leveren tot het 
ontwikkelen van een succesvolle methodiek voor zachte weefselregeneratie door gebruik 
te maken van een nieuwe generatie poreuze hydrogelen. Aangezien de verdeling van 
cellen doorheen een draagstructuur van cruciaal belang is, worden er biomaterialen 
ontwikkeld door gebruik te maken van de bioplotter technologie. Met behulp van deze 
innovatieve ‘rapid prototyping’ techniek kan men laagsgewijs een perfecte 
interconnectieve draagstructuur bouwen van Pluronic® gebaseerde hydrogelen. Het 
interconnectief karakter van de geproduceerde materialen dient celmigratie doorheen de 
volledige structuur toe te laten.  
Een innovatief aspect van het huidige onderzoek omvat de synthese van een reeks 
vernetbare Pluronic® derivaten die gekarakteriseerd worden op hun celbiologische 
eigenschappen. Het vooropgestelde onderzoek kan worden onderverdeeld in 
onderstaande deelaspecten: 
 
(1) Synthese en karakterisatie van Pluronic® macromonomeren. 
(2) Fysico-chemische evaluatie van Pluronic® macromonomeren. 
(3) Ontwikkeling en karakterisatie van covalent vernette Pluronic® hydrogelen. 
(4) Ontwikkeling van extracellulaire matrix mimetische structuren en preliminaire 
biologische evaluatie. 













I.3. Hydrogelen als een kandidaat biomateriaal voor
weefselregeneratie.
Het intensieve onderzoekswerk dat in de afgelopen decennia werd uitgevoerd rond 
weefselregeneratie kan het best begrepen worden uit een steeds toenemende nood aan 
organen en weefsels (1, 5-7). Men kan deze wetenschap beschouwen als het produceren 
en vervangen van levend lichaamsweefsel (8). Het belang van dit onderzoeksdomein 
wordt geïllustreerd door de steeds groter wordende kloof tussen vraag en aanbod van 
organen en weefsels voor transplantatie. Zoals weergegeven in Figuur I.3.1 persisteert 
zich deze trend in functie van de tijd (9). In 2018 vonden er 33.430 transplantaties 

























Figuur I.3.1 - Overzicht van orgaantransplantatiewachtlijst, aantal transplantaties en 
aantal donoren in functie van de tijd (USA) (10). 
Om weefselregeneratie mogelijk te maken, worden er reeds verschillende strategieën 
aangewend waaronder het gebruik van draagstructuren welke de rol van de 
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extracellulaire matrix (ECM) op een synthetische manier nabootsen. Ze maken het 
mogelijk om de cellen te organiseren in een driedimensionale architectuur. Eveneens is 
de aanwezigheid van stimuli noodzakelijk voor de bevordering van de vorming en de 
groei van het weefsel (11). Afhankelijk van het gewenste weefsel en de beoogde 
applicatie, zullen de vereisten van het materiaal en zijn eigenschappen verschillen.  
 
Een veel voorkomend materiaal is poly(lactide-co-glycolide) (PLG). PLG’s zijn 
hydrolytisch degradeerbare polymeren die goedgekeurd zijn voor het gebruik in het 
lichaam door de Food & drug Administration (FDA) (12). Deze polymeren bezitten 
eveneens een zekere mechanische integriteit (13-14). Door hun hydrofobe karakter is de 
incorporatie/uitzaaiing van levende cellen een enorme uitdaging. 
In dit werk maken we gebruik van hydrogelen. Dit is een klasse van hoog gehydrateerde 
polymeermaterialen (waterinhoud ≥ 30% g/v) (15) en zijn bijgevolg een geschikt 
kandidaat biomateriaal. Ze bestaan uit synthetische of natuurlijke hydrofiele 
polymeerketens. Hun structurele integriteit hangt af van de vernettingsgraad via 
chemische of fysische interacties tussen de polymeerketens. Hun mechanische en 
structurele eigenschappen zijn in vele gevallen identiek aan deze van zacht weefsel (16).  
Hydrogelen hebben verschillende toepassingen in het domein van weefselgeneratie. Ze 
worden veelvuldig aangewend als ‘ruimte vullende agentia’ en als  afgiftesystemen voor 
bioactieve moleculen, alsook als driedimensionale structuren die cellen organiseren en 
stimuli kunnen bevatten die directe weefselregeneratie kunnen bevorderen (17). ‘Ruimte 
vullende agentia’ zijn de eenvoudigste groep van draagstructuren en worden gebruikt als 
biologische lijm, adhesiepreventie, etc …  Ook worden er reeds bioactieve moleculen 
vrijgesteld uit hydrogeldraagstructuren en dit in verschillende toepassingen, zoals de 
bevordering van angiogenese en encapsulatie van gesecreteerde cellen. In een laatste 
toepassing worden hydrogel draagstructuren toegepast voor het transplanteren van 
cellen en het regenereren van weefsel waaronder kraakbeen, bot en zacht weefsel (18). 
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I.3.1. Overzicht van natuurlijke hydrogelen en hun toepassing als biomateriaal. 
 
Natuurlijke hydrogelen vinden verschillende toepassingen in het domein van 
weefselregeneratie, aangezien ze macromoleculaire eigenschappen bezitten die analoog 
zijn aan de extracellulaire matrix (ECM). Collageen, gelatine, fibrine, alginaat, agarose, 
chitosan en hyaluronaat vertonen goede in vivo biocompatibiliteit en zijn daardoor een 
geschikte kandidaat voor weefselregeneratie (16, 19).  
I.3.1.1. Collageen en gelatine. 
 
Collageen is het hoofdproteïne van de extracellulaire matrix van zoogdierweefsel en 
omvat 25% van de totale proteïnemassa van de meeste zoogdieren (20-21). Het is het 
meest wijdverspreide, natuurlijk afgeleide polymeer dat gebruikt wordt voor het herstel 
van huid, been, pezen en ligamenten (21). Fysisch gevormde collageengelen zijn 
thermoreversibel en hebben gelimiteerde mechanische eigenschappen. Een oplossing 
hiervoor omvat de introductie van vernetbare zijgroepen. Collageen kan eveneens vernet 
worden door gebruik te maken van gluteraldehyde (22) of difenylfosforylazide (23). 
Echter blijven de mechanische eigenschappen beperkt en bovendien kunnen ze potentieel 
immunogeen zijn, alsook duur (24). Collageen voldoet aan vele biologische criteria 
doordat het bestaat uit een specifieke combinatie van aminozuursequenties die herkend 
worden door cellen en gedegradeerd worden door enzymen die gesecreteerd worden 
door de cellen (i.e. collagenase). De adhesie van cellen aan collageen kan gewijzigd 
worden door een chemische modificatie, waaronder de incorporatie van fibronectine, 
chondroïtinesulfaat of lage hoeveelheden aan hyaluronzuur in de collageenmatrix (25). 
Collageengelen zijn reeds aangewend voor de reconstructie van lever (26), huid (25), 
bloedvaten (27) en darmweefsel (28). 
Gelatine is een product dat wordt bereid door partiële hydrolyse van collageen. Twee 
types van gelatine kunnen bekomen worden, afhankelijk van het voorbehandelingsproces 
en zijn commercieel gekend als type-A gelatine (iso-elektrisch punt bij pH~8-9) en type-
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B gelatine (iso-elektrisch punt pH~4-5) bekomen onder zure of basische denaturatie 
respectievelijk (21). 
I.3.1.2. Fibrine. 
Fibrine speelt een belangrijke rol in natuurlijk weefselherstel en kent daardoor gebruik 
als chirurgische lijm (29). Fibrinegelen kunnen geproduceerd worden uitgaande van het 
bloed van patiënten en kan dus gebruikt worden als een autologe draagstructuur voor 
weefselregeneratie. Er kunnen in dat geval geen toxische degradatieproducten gevormd 
worden of inflammatoire reacties verwacht worden uitgaande van het lichaam. Fibrine 
vormt gelen door een enzymatische polymerisatie van fibrinogeen bij kamertemperatuur 
in de aanwezigheid van thrombine (30). Fibrinegelen worden ook toegepast voor het 
herstel van beschadigd spierweefsel (31). Hun gelimiteerde mechanische eigenschappen 
vormen een belangrijk nadeel waardoor ze voor sommige applicaties niet kunnen 
toegepast worden. 
I.3.1.3. Alginaat. 
Alginaat (Figuur I.3.2) is een gekend biomateriaal dat bekomen wordt uit bruine algen en 
wordt wijdverspreid gebruikt voor geneesmiddelafgiftetoepassingen en 
weefselregeneratie door zijn geschikte biocompatibiliteit, lage toxiciteit, lage kostprijs en 
eenvoudige gelering in aanwezigheid van divalente kationen zoals Ca2+, Mg2+, Ba2+ en 
Sr2+. Alginaat kan gebruikt worden als een injecteerbare celdrager (32), alsook voor 
wondbehandeling, tandheelkundige toepassingen en immobillisatiematrices (33-34). 
Ondanks zijn gunstige eigenschappen is alginaat zelf geen ideaal materiaal doordat het 
oplost via de uitwisseling van zijn divalente kationen aan de omgeving. Alginaat is 
gekend voor zijn proteïne-afstotende eigenschappen en kan bijgevolg niet interageren 
met cellen (35). 
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Agarose (Figuur I.3.3) is een ander type van polysaccharide en vormt, in tegenstelling 
tot alginaat, thermoreversibele gelen. De voorgestelde gelstructuur wordt 
gekarakteriseerd door geassocieerde dubbele helices en de junktiezones worden gevormd 
door meerdere ketenaggregaties. Het polymeer lost op in kokend water en vormt een gel 
in het temperatuursgebied 35 - 45 °C, afhankelijk van de oorsprong van de agarose. De 
fysische structuur van de gelen kan in hoofdzaak gecontroleerd worden door gebruik te 
maken van verschillende agarose-concentraties, hetgeen resulteert in verscheidene 
poriëngroottes. Om de celinteractie te verbeteren kan men celadhesieve peptiden 
inbouwen (bv: CDPGYIGSR) (35).  
 
 




Chitosan (Figuur I.3.4) wordt bekomen uit de N-deacetylatie van chitine en bevat 
doorgaans minder dan 40% van N-acetyl-D-glucosamine residu’s. Chitosan kent vele 
biomedische applicaties waaronder weefselregeneratie wat te wijten is aan zijn goede 
biocompatibiliteit, lage toxiciteit, structurele gelijkenis aan natuurlijke 
glycosaminoglycanen en zijn mogelijke degradatie door enzymen zoals chitosanase en 
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lysozyme (36). Chitosan is oplosbaar in aanwezigheid van een zuur en over het 
algemeen onoplosbaar onder neutrale condities. Chitosan kan onder meer hydrogelen 
vormen via ionaire interacties (37) of door chemische vernetting in aanwezigheid van 
gluteraldehyde (37). Azidegederivatiseerd chitosan is gerapporteerd en kan geleren door 
UV bestraling (38). 
 
 





Hyaluronaat (Figuur I.3.5) is één van de glycosaminoglycaan componenten in natuurlijke 
extracellulaire matrices en speelt een belangrijke rol in wondherstel. Hyaluronaat kan 
geïncorporeerd worden in hydrogelen via een covalente vernetting met verschillende 
hydrazidederivaten, alsook door radicale polymersiatie na het invoeren van 
glycidylmethacrylaat op hyaluronzuur (39). Hyaluronaat wordt gedegradeerd door 
hyaluronidase en serum (40). Hyaluronaat heeft een uitstekend potentieel voor 
verschillende weefselregeneratietoepassingen zoals artificiële huid (41), intradermale 
gezichtsimplantaten (42), wondbehandeling (43) en zachte weefselaangroei (42). De 
lage mechanische eigenschappen van de gelen zijn een belangrijk nadeel, deze hebben 
de applicaties van hyaluronaat sterk gelimiteerd tot op heden.  
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Figuur I.3.5 - Structuurformule van hyaluronaat. 
 
I.3.2. Overzicht van synthetische hydrogelen en hun toepassing als 
biomateriaal. 
 
Synthetische hydrogelen kunnen een geschikt biomateriaal vormen door hun 
controleerbare en reproduceerbare eigenschappen. Deze polymeren kunnen namelijk 
geproduceerd worden met een specifiek moleculair gewicht, een bepaalde architectuur, 
degradeerbare entiteiten en controleerbare vernettingseigenschappen. Deze 
eigenschappen zijn op hun beurt verantwoordelijk voor de gelerings-, polymeernetwerk-, 
mechanische eigenschappen, enz …. In onderstaande paragrafen wordt een kort 
overzicht gegeven van de meest voornaamste synthetische hydrogelen. 
I.3.2.1. Poly(acrylzuur) en derivaten. 
 
Eén van de meest bestudeerde synthetische hydrogelen is het hydrolytisch stabiel, 
vernet poly(2-hydroxyethyl methacrylaat), Figuur I.3.6. poly(HEMA) wordt veelvuldig 
toegepast voor oogheelkundige toepassingen zoals contactlenzen (44), alsook voor 
geneesmiddelafgifte (45). Macroporeuze poly(HEMA) gelen werden reeds geproduceerd 
voor weefselregeneratie door cryogene behandeling via uitlogen van porogenen (46). 
Poly(N-isopropylacrylamide) (PNIPAAm) is tevens een geschikt biomateriaal doordat het 
een fasentransitie ondergaat boven de ‘lower critical solution temperature’ (LCST). De 
LCST van PNIPAAm in water bevindt zich rond de 32°C en kan afgestemd worden op 
lichaamstemperatuur via copolymerisatie (47). NIPAAm werd reeds gecopolymeriseerd 
met acrylzuur, methacrylzuur en butylmethacrylzuur afhankelijk van de beoogde 
applicatie (48-50). Een belangrijke limitatie van de gelen is dat ze niet biodegradeerbaar 
zijn (52). 
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Figuur I.3.6 - Structuurformule van poly(HEMA). 
I.3.2.2. Poly(ethyleen oxide) en copolymeren. 
Poly(ethyleen oxide) (PEO, Figuur I.3.7) is door de ‘Food and Drug administration’ (FDA) 
goedgekeurd voor gebruik in verschillende medische applicaties, dankzij zijn 
biocompatibiliteit en zijn lage toxiciteit. Het is reeds uitvoerig bestudeerd voor zijn 
gebruik voor oppervlaktemodificaties (51) van biomaterialen (52) en voor de inductie van 
celmembraanfusies (53).  
Verschillende PEO-gebaseerde copolymeren werden reeds gerapporteerd en voornamelijk 
gebruikt voor geneesmiddelafgiftetoepassingen (56-58). Een belangrijk PEO-bevattend 
copolymeer is het triblok copolymeer van PEO en poly(propyleenoxide) (PEO-b-PPO-b-
PEO), gekend onder de merknaam Pluronics® of Poloxameren en is het uitgangsmateriaal 
dat aangewend wordt in dit werk (zie § I.5. PEO-PPO-PEO blokcopolymeren: Pluronics®).  
Figuur I.3.7 – Structuurformule van poly(ethyleen oxide). 
I.3.2.3. Poly(vinyl alcohol). 
Poly(vinyl alcohol) (PVA, Figuur I.3.8) kan bekomen worden uit poly(vinylacetaat). De 
hydrofiliciteit en de oplosbaarheid van PVA hangt in belangrijke mate af van zijn 
moleculair gewicht. PVA vormt een hydrogel door o.a. chemische vernetting met 
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gluteraldehyde (54) of epichloorhydrine (55). Echter, deze gelmethode is niet geschikt 
voor in situ gebruik in het lichaam. Bovendien is PVA niet degradeerbaar in de meeste 
fysiologische omgevingen (56). PVA hydrogelen zijn reeds aangewend voor de 









Polyfosfazenen zijn een interessant materiaal voor veel biomedische toepassingen 
aangezien ze degradeerbaar zijn in fysiologische omstandigheden. De degradatiekinetiek 
kan gestuurd worden door veranderingen in de zijketen, in tegenstelling tot alifatische 
polyesters, polyanhydriden en poly(ortho-esters) (59). Polyfosfazeen is een anorganisch 
polymeer (Figuur I.3.9) dat bestaat uit alternerende fosfor- en stikstofatomen met twee 
zijgroepen aan elk fosforatoom.  
Verschillende modificaties van polyfosfazenen werden reeds gerapporteerd waaronder 
poly(aryl/alkyl fosfazenen) (60), poly[(aminozuur-ester) fosfazenen] (61) en methoxy-
poly(ethyleen glycol) gesubstitueerde polyfosfazenen met temperatuursgevoelige 
eigenschappen (62). Er kunnen twee soorten van hydrogelen bekomen worden uitgaande 
van polyfosfazenen waaronder ionaire en niet-ionaire.  
 
 
Figuur I.3.9 – Structuurformule van polyfosfazeen. 
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I.3.2.5. Polypeptiden. 
  
Proteïnen zijn de hoofdcomponent van de natuurlijke weefselmatrix en genieten daardoor 
een brede interesse. Een eiwit bestaat uit aminozuren die via peptidebindingen tot een 
keten gekoppeld zijn. Zo’n keten wordt een polypeptide genoemd. De carbonzuurgroep 
van een aminozuur kan reageren met de aminogroep van een ander aminozuur, waarbij 
een watermolecule wordt afgesplitst. Soms bestaat een eiwit uit één polypeptide, soms 
uit meerdere polypeptiden. In totaal kan een eiwit honderden tot duizenden aminozuren 
bevatten. Ieder eiwit heeft een kenmerkende driedimensionale structuur die ontstaat 
omdat de aminozuurketens zich opvouwen en oprollen. De 3D structuur van een eiwit 
bepaalt in grote mate zijn biologische functie. Voor levende organismen zijn eiwitten 
onmisbaar. Ze spelen een rol in de stofwisseling, transporteren belangrijke moleculen en 
verzorgen de communicatie tussen cellen. De structuur van een eiwit kent verschillende 
niveaus. De primaire structuur is de volgorde waarin de verschillende aminozuren in het 
polypeptide aan elkaar zijn geregen. De secundaire structuur wordt gevormd door 
typische structuren van de polypeptideketen, zoals de ‘plaat’ of de ‘helix’. Die zijn vooral 
het gevolg van de interactie tussen nabijgelegen peptidebindingen. De tertiare structuur 
betreft de vouwingen van het eiwit als geheel. Die ontstaan door de interactie tussen de 
restgroepen van verschillende aminozuren. Deze kunnen soms ver uit elkaar liggen in de 
polypeptideketen. Eiwitten die zijn opgebouwd uit meerdere polypeptideketens kennen 
nog een quaternaire structuur. Dit is de manier waarop verschillende polypeptideketens 
samenclusteren en zo één eiwit vormen (63-65). Synthetische polypeptiden worden 
voornamelijk bereid door gebruik te maken van de ring-openingspolymerisatie (ROP) van 
α-aminozuur N-carboxyanhydrides. Een groot aantal polypeptiden en copolypeptiden kan 
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I.3.3. Criteria voor hydrogeleigenschappen als draagstructuur voor 
weefselregeneratie. 
 
Bij de keuze van een geschikte hydrogel dient er rekening gehouden te worden met de 
fysische eigenschappen, de massatransporteigenschappen en de biologische interacties 
(66). Deze variabelen zullen gedetermineerd worden door de beoogde toepassing. 
Draagstructuren die ontworpen zijn voor celencapsulatie dienen in staat te zijn om een 
gel te vormen zonder dat ze de cellen schade berokkenen. Tevens mogen ze na gelering 
niet toxisch zijn voor de cellen en het omringende weefsel en moeten ze diffusie van 
nutriënten en metabolieten toelaten. Daarenboven dient een draagstructuur voldoende 
mechanische integriteit te bezitten om implantatie toe te laten (67). De biologische 
eigenschappen zullen in een belangrijke mate afhangen van de (a)toxiciteit.  
I.3.3.1. Fysico-chemische eigenschappen van een hydrogel voor 
weefselregeneratie. 
 
Biomaterialen die aangewend worden voor weefselregeneratie hebben als doel om de 
ruimte op te vullen die voorheen ingenomen werd door natuurlijk weefsel (66). In deze 
optiek zullen de fysische eigenschappen inherent zijn voor het ontwerp van een 
draagstructuur. De specifieke fysische eigenschappen omvatten gelvormings-
mechanismen, mechanische eigenschappen en degradatie-eigenschappen. Bij hydrogelen 
worden deze eigenschappen beïnvloed door de intrinsieke eigenschappen van de 
hoofdketen en de graad van vernetting.  
Gelvormingsmechanismen dicteren hoe moleculen en cellen mogelijks geïncorporeerd 
kunnen worden in een draagstructuur. Zo kunnen bijvoorbeeld bepaalde 
fabricatiemethoden en condities (temperatuurstoename, pH verandering, solvent, … ) 
zorgen voor proteïnedenaturatie (68) en kunnen deze de cellen beschadigen of zelfs 
doden (20). Een manier om dit aspect te omzeilen bestaat erin om eerst het materiaal te 
creëren en dan pas de bioactieve moleculen en cellen te incorporeren.   
Een alternatieve uitdaging vormt de mogelijkheid om cellen met polymeren te mengen. 
Injecteerbare, in vivo gelerende vormen van alginaat (74-77), chitosan (37) en 
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poly(propyleen fumaraat-co-ethyleenglycol) (69-70) werden reeds succesvol 
gecombineerd met cellen en/of bioactieve moleculen, gevolgd door een invasieve 
toepassing.  
Op macroscopische schaal moet de draagstructuur de nodige ondersteuning bieden aan 
het regenererende weefsel en dient het zijn volumevullende functie te bewaren. Op 
microscopisch niveau zullen celadhesie (en differentiatie) afhangen van onder andere de 
mechanische invloed op de cellen (80-83). Adequate mechanische eigenschappen van 
een draagstructuur kunnen uitgedrukt worden in elasticiteit, samendrukbaarheid, visco-
elasticiteit, treksterkte en breuk. Voor hydrogelen zullen deze eigenschappen beïnvloed 
worden door het type netwerk, zijn vernettingskarakteristieken, de geleringscondities (bv 
temperatuur en pH), zwelling en degradatie (71). De mechanische eigenschappen van 
hydrogelen worden ook bepaald door het gebruikte type vernetter en zijn concentratie. 
De mechanische sterkte van ionair vernette alginaat hydrogelen neemt toe met 
toenemende ionenconcentratie of wanneer tweewaardige ionen worden gebruikt met een 
hogere affiniteit voor alginaat (72). Zo zal ook de afschuivingsmodulus van covalent 
vernet alginaat afhangen van de vernettingsdichtheid (73).  Een toename van de zwelling 
resulteert in een afname van de mechanische sterkte van de hydrogelen (79, 84, 87). 
Hydrogeldegradatie zal leiden tot een verzwakking van de gelen (87-88), tenzij de 
weefselingroei deze simultaan versterkt (74). De beoogde degradatiekinetiek voor een 
draagstructuur zal afhangen van de specifieke toepassing aangezien de degradatie een 
essentiële rol vervult. In de meest ideale situatie dient de snelheid van degradatie het 
spiegelbeeld te zijn van de snelheid waarmee nieuw weefsel gevormd wordt. Bij 
hydrogelen onderscheiden we twee basis degradatiemechanismen: 
 
- hydrolytische degradatie  
- enzymatische degradatie 
 
De meeste synthetische hydrogelen worden gedegradeerd door hydrolyse van de 
esterbindingen (cfr. methacrylaten) (78, 89-90). Collageen, hyaluronzuur en chitosan 
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worden allen enzymatisch gedegradeerd (18, 91-93). De snelheid van de enzymatische 
degradatie zal afhangen van het aantal beschikbare ‘splitsingssites’ in het polymeer en 
van de hoeveelheid enzymen aanwezig in de omgeving van de draagstructuur (94-95). 
Ionair vernet alginaat kan heroplossen (75) maar kan tevens gecontroleerde hydrolyse 
ondergaan na partiële oxidatie (76). De snelheid van heroplossen van ionair vernet 
alginaat hangt af van de ionaire omgeving waarin de draagstructuur is geplaatst (75).   
 
Bij de ontwikkeling van draagstructuren voor weefselregeneratie is het van belang om 
het transport van gassen, nutriënten, proteïnen, cellen en afvalproducten doorheen de 
draagstructuur nader te bestuderen. 
Het belangrijkste aspect van massatransport is diffusie. In een draagstructuur zal de 
snelheid en de afstand die een molecule diffundeert afhangen van het materiaal, de 
moleculaire karakteristieken en interacties. Gelkarakteristieken zoals polymeerfracties, 
polymeerdimensies en de concentratie aan vernetter, zullen de nanoporeuze structuur 
van een gel bepalen (85, 97). Bijgevolg zullen diffusiesnelheden beïnvloed worden door 
het moleculair gewicht en de grootte van de diffusieproducten (gedefinieerd door Stokes 
radii) in vergelijking met de poriën. Moleculen zoals glucose, zuurstof en vitamine B12 
met moleculaire gewichten kleiner dan 1300 g/mol en een Stokes radius kleiner dan 1 
nm kunnen vrij diffunderen doorheen een ionair vernette alginaat microsfeer (98-99). 
Hogere moleculaire gewichtsderivaten zoals myoglobine, albumine en fibronectine, 
hebben niet de mogelijkheid om vrij te diffunderen. De snelheid van diffusie wordt verder 
verlaagd door een toename in de alginaatconcentratie. De diffusiesnelheid van moleculen 
in gluteraldehyde vernet chitosan daalt eveneens indien de vernettingsconcentratie 
toeneemt (37). Voor alginaat en andere geladen moleculen zal de diffusiesnelheid van 
geladen moleculen niet alleen grootte-afhankelijk zijn (72, 77), maar zullen ze tevens 
beïnvloed worden door eventuele ladingsinteracties met de geladen (alginaat)ketens.  
Tenslotte, de vereisten inzake diffusie en de daaruit voortvloeiende materiaalkeuze, zal 
afhangen van de beoogde toepassing. In het geval van zowel kleine als grote moleculen, 
zal een vrije diffusie uit de draagstructuur prioritair zijn (78). Het verbeteren van de 
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zuurstoftoevoer alsook de instroom van nutriënten en het verwijderen van 
afvalproducten zijn essentieel voor de celviabiliteit.  
I.3.3.2. Celbiologische functies van een hydrogel voor weefselregeneratie. 
De aangewende hydrogelmaterialen dienen in het lichaam simultane cellulaire functies te 
stimuleren (adhesie, proliferatie, differentiatie) en dienen in staat te zijn om 
weefselregeneratie te bevorderen. Ondertussen mag er geen chronische inflammatoire 
respons optreden. Hydrogelen dienen atoxisch te zijn voor de cellen die ze encapsuleren, 
alsook voor het omringende weefsel. Vele hydrogelen zijn atoxisch en zullen dus geen 
actieve chronische immuunrespons uitlokken, maar zullen ook de cellulaire adhesie niet 
promoten. Met uitzondering van collageen (i.e. natuurlijk proteïne van de ECM), hebben 
de meeste cellen geen receptoren voor hydrogelen en zullen bijgevolg niet adheren. 
Bovendien zullen door het hydrofiele karakter van de hydrogelen, ECM proteïnen zoals 
laminine, fibronectine en vitronectine niet absorberen aan het geloppervlak (79). Een 
veelvuldig toegepaste methode voor de ontwikkeling van specifieke adhesieoppervlakken 
is het covalent koppelen van een ECM proteïne (79-80) of een peptidesequentie die het 
mogelijk maken om de cel via een receptor (79, 81-82) te binden aan het polymeer. De 
meest gebruikte aminozuursequentie is arginine-glycine-asparaginezuur (i.e. Arg-Gly-
Asp, RGD), welke afgeleid is van verschillende ECM proteïnen waaronder fibronectine, 
laminine, vitronectine en collageen (79). De meeste celtypes kunnen binden aan RGD. 
Zowel alginaat (82-83) als PEG (81, 84-85) worden reeds gemodificeerd met deze 
peptiden voor de bevordering van de cellulaire adhesie. Eveneens werden 
adhesieproteïnen, peptiden, groeifactoren (en groeifactor afgeleide peptides) reeds 
covalent gebonden aan hydrogelen. ‘Transforming’ groeifactor-ß (TGF-ß) werd reeds 
gekoppeld aan PEG voor de bevordering van de productie van de ECM van spierweefsel 
(84). Tevens werd een oligopeptide afgeleid van het been morfogenetisch proteïne-2 
(BMP-2) covalent gebonden aan alginaat voor de promotie van osteoblastmigratie in 
gelen en calcificatie van de draagstructuren (86). Verschillende factoren kunnen 
geïncorporeerd worden in de hydrogelen voor de manipulatie van weefselvorming (87). 
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I.4. Intergeconnecteerde 3D hydrogel draagstructuren via ‘rapid
prototyping’.
Het gecombineerd gebruik van hydrogelen en ‘rapid prototyping’ technieken in het 
domein van weefselregeneratie kende de afgelopen decennia een toenemende 
belangstelling (88-91) en zijn een elegant hulpmiddel voor de productie van 
draagstructuren. Het voordeel is dat men een volledig interconnectieve driedimensionale 
structuur kan bekomen met vooraf bepaalde parameters. Eén van de belangrijkste 
nadelen van een hydrogel is zijn gebrek aan mechanische sterkte. Hierdoor zal het 
behouden en het verbeteren van de mechanische integriteit van de bekomen 
draagstructuren een belangrijk aandachtspunt vormen.  
I.4.1. De multidisciplinaire noden van een biomimetische draagstructuur.
Vanuit een celbiologisch perspectief zullen 2D celcultuurmodellen zorgen voor fysiologisch 
gecompromitteerde cellen, geïnduceerd door een onnatuurlijke omgeving (92). In vivo 
ondergaan de cellen een 3D groei en complexe cel-cel interacties (93). Dit paradigma 
zorgde voor een verschuiving van conventionele 2D celcultuur naar een 3D micro-
omgeving (94). Om een meer realistisch begrip te creëren van cel-cel en cel-biomateriaal 
interacties stelde Kirkpatrick et al (95) het gebruik voor van in vitro co-cultuur modellen 
voor. Een eerste veronderstelling omvat het aspect dat cellen nood hebben aan een 
ondersteunend 3D biomateriaal dat tracht om de extracellulaire matrix (94, 96) 
nauwgezet te reproduceren. Via deze aanpak zal het biomateriaal de cellen leiden en 
ondersteunen. Een tweede aspect vindt zijn oorsprong in de hypothese dat cellen 
beschikken over een aanzienlijk potentieel om zich te organiseren door cel-cel 
interacties. Hierbij wordt verwezen naar de zogenaamde draagstructuurvrije 
weefselregeneratie (97). Daar waar de voormalige theorie het belang van een 
ondersteunende structuur zal maximaliseren als celondersteunend materiaal, staat hier 
het potentieel van zelfassemblage voorop. Draagstructuren kunnen aanzien worden als 
‘ECM mimics’  met twee doelstellingen (91, 98): 
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(i) het definiëren van een ruimte welke vorm geeft aan het
regenererend weefsel
(ii) tijdelijke substitutie van weefselfuncties
Het is duidelijk dat het ontwerp van de draagstructuur dient te beantwoorden aan een 
aantal noden om aan deze doelstellingen te voldoen, waaronder (91, 98-101): 
- hoge porositeit (bij voorkeur 100% interconnectief om optimale
nutriënten/afvalstroom en weefselingroei toe te laten)
- relevante geometrie en poriëngrootte (5 tot 10 keer de celdiameter)
- biodegradeerbaar met stuurbare degradatietijd
(enzymatisch of niet-enzymatische, hydrolytische degradatie)
- stuurbare mechanische eigenschappen
- geschikte cel-biomateriaal interacties
- eenvoudig te produceren
Weefselregeneratie vereist biomaterialen die celinteracties uitlokken (cfr. bioactiviteit) 
(102). Controle over de bioactiviteit kan bereikt worden door de incorporatie van 
groeifactoren (103), enzymatische herkenningspunten (104), adhesiefactoren of 
materiaalwijzigingen. Materiaalmodificaties zijn een algemeen begrip dat kan slaan op 
bulkwijzigingen (12, 102) of oppervlaktemodificaties (118, 121-122). De fysische en 
chemische eigenschappen beslaan de levensduur van het implantaat (105), terwijl de 
wijzigingen aan de oppervlaktechemie zich reflecteren op de cel-weefsel interacties (105-
106).  
Conventionele fabricatiemethoden kunnen als volgt ingedeeld worden: 
- uitloging (125-128)
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- combinaties van technieken
Klassieke benaderingen worden gedefinieerd als processen die draagstructuren creëren 
met een continu, ononderbroken poriënnetwerk. Echter hebben ze een gebrek aan 
interconnectiviteit (101). Andere gerapporteerde nadelen omvatten hun  zwakke 
mechanische eigenschappen, hun beperkte porositeit, het onvermogen voor een 
ruimtelijke poriëndistributie (interne kanalen) en de beperkte controle over de externe 
geometrie (114)(9, 111). Bovendien zal de consumptie van organische solventen bij 
bepaalde methoden gedurende de verwerking aanzien worden als een tweede 
substantieel nadeel naast de eerder vermelde architecturale nadelen. De aanwezigheid 
van residuele organische solventen kan een belangrijke invloed hebben op de toxiciteit 
en de carcinogene effecten op de cellen (101). Ondanks de vele aanpassingen over de 
jaren is het ontwerp van draagstructuren afhankelijk gebleven van klassieke 
benaderingen. Een ontwerp-afhankelijke methode opent meer mogelijkheden, welke 
bekomen kunnen worden door ‘rapid prototyping’ technieken. In Figuur I.4.1 worden 
schematisch de complexe multidisciplinaire noden van een draagstructuur weergegeven.  
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Figuur I.4.1 - Schematische illustratie die de complexe multidisciplinaire noden van een 
draagstructuur integreert. 
 
I.4.2. Controle van de interne en de externe geometrie van een draagstructuur. 
 
‘Solid freeform fabrication’ (SFF) is een algemene term die de technieken omvat welke 
toelaten objecten te produceren door een sequentiële levering van energie en materiaal. 
Wanneer een snelle productie van een prototype of een afgewerkt product wordt 
nagestreefd, dan worden deze respectievelijk ‘rapid prototyping’ (RP) en ‘rapid 
manufacturing’ (RM) genoemd. Door middel van ‘rapid prototyping’ zal een computer op 
een gecontroleerde manier, via een laagsgewijs proces een draagstructuur genereren. 3D 
computermodellen bepalen de externe vorm. Deze modellen kunnen ontwikkeld worden 
door een CAD-softwarepakket of door het modelleren van beeldgegevens (via CRI, MRI). 
De interne architectuur wordt gedetermineerd door het verwerken van de CAD-data naar 
een STL bestand, waarna vervolgens de STL data in laagjes worden gereduceerd (cfr. het 
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genereren van de machineparameters). Dit geeft onmiddellijk één van de belangrijkste 
aspecten van RP weer, namelijk de directe productie van een draagstructuur met een 
complexe en patiëntspecifieke, externe geometrie in combinatie met een nauwgezette 
controle over de interne architectuur welke gelimiteerd is door de resolutie van het 
systeem (110-111, 144). Andere voordelen omvatten de hoge graad van 
interconnectiviteit, de mogelijkheid om heterogene materialen te gebruiken, een hoge 
mate van automatisering, een beperkt aantal procesbewerkingsstappen en een 
superieure kosten-baten verhouding (99, 115). Er bestaan zowel directe als indirecte RP 
methoden waarbij de draagstructuur respectievelijk direct geproduceerd wordt uitgaande 
van een biomateriaal of met behulp van een mal. Wereldwijd worden er meer dan 30 
verschillende RP technieken toegepast in de meest diverse industrieën (116). Ongeveer 
een twintigtal van deze worden toegepast in de biomedische wereld. Ondanks de brede 
diversiteit van RP technologieën, zijn er slechts een aantal die geschikt zijn voor de 
verwerking van hydrogelen.  




Een eerste onderverdeling van de SFF ondersteunende technieken voor biomedische 






Laser-gebaseerde systemen zullen via een fotopolymerisatieproces een vernette 
draagstructuur produceren. Prepolymeren welke door extrusie/dispersie verwerkt worden 
omvat de tweede klasse van RP systemen. De printer-gebaseerde toepassingen werken 
met poeders en depositie van een ‘binder’ die de deeltjes samenhoudt of via een directe 
depositie van materiaal door het gebruik van inkjet-technologie. Een belangrijke 
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karakteristiek van iedere techniek is de resolutie. Iedere productietechniek wordt 
belemmerd door zijn laagste technische limiet om de kleinste details te produceren. Niet 
alle RP technieken zijn toepasbaar voor het verwerken van hydrogelbouwstenen. Figuur 
I.4.2 klassificeert de verschillende RP technieken die aangewend kunnen worden voor 
biomedische toepassingen. De productie van hydrogeldraagstructuren vereist milde 
verwerkingscondities.  
 
Figuur I.4.2 - Klassificatie van ‘rapid prototyping’ technieken met biomedische 
toepassingen in laser-, nozzle-, en printergebaseerde systemen. 
 
 
In dit werk focusseren we ons enkel op de 3D-bioplotter technologie. Het  
doseringsproces weergegeven in Figuur I.4.3. werd geïntroduceerd door Landers en 
Mülhaupt in 2000 in het ‘Freiburg Research Centre’ (117). De driedimensionale 
constructie van objecten gaat door in een laminaire wijze door een 
computergecontroleerde depositie van het materiaal. De dispensiekop beweegt in drie 
dimensies boven een stationair platform. Het is aldus mogelijk om een continue dispensie 
van microstrengen of een discontinue dispensie van micropartikels te produceren. Een 
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vloeistofstroom wordt gegenereerd door het toepassen van gefilterde luchtdruk (cfr. 
pneumatische ‘nozzle’) of door gebruik te maken van een stappenmotor (cfr. ‘volume-
driven injection (VDI) nozzle’). De mogelijkheid om een viskeus materiaal in een 
waterige vloeistof met een passende dichtheid te plotten is een belangrijke eigenschap 
van dit proces. In dit opzicht zijn laag viskeuze materialen hierbij voordelig. In dit 
productieproces kunnen thermogevoelige biocomponenten verwerkt worden, alsook 
cellen. Vernettingsreacties kunnen uitgevoerd worden door het plotten in een co-reactief 
medium of via een tweecomponentendispensiemechanisme door het gebruik van 
zogenaamde ‘mixing nozzles’. De dikte van de struts kan gemoduleerd worden door 
variatie van de viscositeit, de depositiesnelheid (cfr. snelheid in het planaire veld), de ‘tip’ 
diameter en de aangebrachte druk. Constructies die opgebouwd worden door deze 
plottechniek hebben in vele gevallen gladde ‘strut’ oppervlakken, welke niet wenselijk 
zijn met betrekking tot celadhesie (98). Onlangs is er het 4D bioplotten ontstaan 
waaarbij ‘tijd’ is geïntegreerd met het 3D plotten als vierde dimensie (118). Hierbij 
kunnen de bekomen structuren veranderen van vorm of van functionaliteit door een 
externe impuls.  
 
Figuur I.4.3 - Schema van het 3D bioplotter dispensie principe. 
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I.5. PEO-PPO-PEO blokcopolymeren: Pluronics®. 
 
 
Copolymeren worden gesynthetiseerd door een willekeurige polymerisatie van meer dan 
één monomeertype. Het resultaat van zo een synthese noemt men een blokcopolymeer 
indien de individuele monomeren optreden als blokken. De verschillende types blokken 
van het copolymeer zijn meestal incompatibel met elkaar. Indien amfifiele 
blokcopolymeren in water opgelost worden, kunnen deze zich associëren in 
microstructuren die lijken op micellen welke gevormd worden in aanwezigheid van 
surfactantia. Wateroplosbare triblokcopolymeren van poly(ethyleen oxide) (PEO) en 
poly(propyleenoxide) (PPO, Figuur I.5.1) (i.e. PEO-PPO-PEO of (EO)n1(PO)m(EO)n2) zijn 
commercieel beschikbare, niet-ionaire macromoleculaire oppervlakteactieve producten. 
Variatie van de copolymeercompositie (PPO/PEO ratio) en zijn moleculair gewicht (PEO 
en PPO bloklengte) gedurende de synthese geeft aanleiding tot de productie van 
macromoleculen met specifieke eigenschappen. 
 
 
Figuur I.5.1 - Algemene chemische structuur van Pluronic® triblokcopolymeren. 
 
 
Dit heeft als gevolg dat PEO-PPO-PEO blokcopolymeren een belangrijke klasse van 
surfactantia vormen welke aangewend worden voor verschillende industriële 
toepassingen (119-121) waaronder; detergenten, dispersiestabilisatoren, 
schuimmiddelen, emulgatoren, smeermiddelen, oplosmiddelen, verdikkingsmiddelen in 
de formulatie van cosmetica (122) en inkten (123-124). Meer specifieke toepassingen 
omvatten de oplosbaarheid van geneesmiddelen voor gecontroleerde afgifte (125-129), 
wondenbehandeling (130-132), ‘bioprocessing’ (i.e. het beschermen van micro-
organismen tegen mechanische schade) (154-155) en fasenseparatie (cfr. oplossen van 
organische producten in een waterige fase). Commerciële namen voor deze surfactantia 
 - 39 -  
zijn Poloxamers (cfr. geproduceerd door ICI) en Pluronics® (cfr. geproduceerd door 
BASF). Pluronics hebben een zeer lage toxiciteit, zijn smaakloos en veroorzaken geen 
huidirritatie.  
Pluronics worden ingedeeld in het segment van de niet-ionaire, hydrofobe associërende 
tensio-actieve stoffen. Ze hebben hun oppervlakte actieve eigenschappen te danken aan 
hun amfifiel karakter waardoor ze zich kunnen positioneren in de interfase en zodoende 
de oppervlaktespanning kunnen verlagen. De aanwezigheid van poly(ethyleen oxide) is 
verantwoordelijk voor de oplosbaarheid van deze polymeren in water bij 
kamertemperatuur. Echter, wanneer de temperatuur wordt opgedreven, stijgt de χ-
parameter van het poly(propyleenoxide)blok gradueel. Deze parameter, waarvan gebruik 
gemaakt wordt in de Flory-Huggins theorie, geeft de interactie weer tussen het polymeer 
en het solvent. Deze geobserveerde stijging in functie van de temperatuur is een 
weerspiegeling van het feit dat water wisselt van een goed naar een slecht solvent voor 
de PPO segmenten bij toenemende temperatuur (133-134). Dit betekent dat enkel boven 
een bepaalde kritische miceltemperatuur (CMT), micellen gevormd worden bestaande uit 
Pluronic surfactantia. Deze micellen zijn opgebouwd uit een hydrofobe PPO kern en een 
hydrofiele PEO corona. Een tweede typerende temperatuur is de ‘cloud point’ (CPT) 
temperatuur. Deze “Lower Critical Solution Temperature” (LCST) staat voor de 
macroscopische fasenseparatie van de systemen opgelost in water met turbiditeit tot 
gevolg. Zowel de CMC, de CMT als de CPT zijn afhankelijk van de chemische 
samenstelling van de Pluronics, het totale moleculaire gewicht en de molaire ratio 
tussen PPO en PEO.  
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I.5.1. Synthese, nomenclatuur en fysische eigenschappen van Pluronics®. 
 
De PEO-PPO-PEO triblokcopolymeren worden gesynthetiseerd door een sequentiële 
additie van propyleenoxide (PO) en ethyleenoxide (EO) aan een laag moleculair gewicht 
en wateroplosbaar propyleenglycol. De oxyalkylatiestappen worden uitgevoerd in 
aanwezigheid van een alkalische initiator, meestal natrium- of kaliumhydroxide. De 
katalysator wordt dan geneutraliseerd en verwijderd uit het uiteindelijke product (121).  
 
 
Figuur I.5.2 - Industriële synthese van Pluronic® triblokcopolymeren. 
 
De Pluronic® PEO-PPO-PEO blokcopolymeren zijn beschikbaar in verschillende moleculaire 
gewichten en PPO/PEO compositie verhoudingen (121, 135). Een klassificatie van 
commercieel beschikbare Pluronics is weergegeven in Figuur I.5.3. De schrijfwijze van 
Pluronic® triblokcopolymeren begint met de letter L ‘liquid’ voor vloeistoffen, P ‘paste’ 
voor pasta’s of F ‘flakes’ voor vlokken. Het eerste van de twee cijfers zijn indicatief voor 
het moleculair gewicht van de PPO-blok terwijl het laatste cijfer voor de gewichtsfractie 
van het PEO blok staat. Als het eerste getal (eerste twee cijfers in een drie-cijferige 
code) vermenigvuldigd wordt met 300, dan bekomt men benaderend het moleculair 
gewicht van het polypropyleenoxidesegment (verticale as van het raster).  Indien het 
laatste cijfer van de Pluronic code vermenigvuldigd wordt met 10, wordt het 
gewichtspercentage aan polyethyleenoxide ten opzichte van de globale molecuulmassa 
(horizontale as) bekomen. 
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Figuur I.5.3- Klassificatie systeem van commercieel beschikbare Pluronics®  (135). 
 
Bovenstaande omschrijving wordt toegelicht aan de hand van volgend voorbeeld: 
Pluronic® P104 en F108 hebben hetzelfde moleculaire gewicht aan PPO (ongeveer 3000 
g/mol), maar P104 bevat 40% (g/g) PEO terwijl F108  80% (g/g) PEO bevat.  
De hydrofobiciteit van de blokcopolymeren speelt een grote rol tijdens het 
micelvormingsproces. De HLB-waarde (hydrofiele-lipofiele balans) wordt aangegeven 






     [I.1] 
 
waarin n en m staan voor het aantal structuureenheden in respectievelijk het PEO- en 
het PPO-segment. Copolymeren met verschillende m en n waarden worden 
gekarakteriseerd door HLB waarden gaande van 1 tot en met 30. Hoe hoger deze 
waarde, des te groter de drijvende kracht om micellen te vormen. De 
ontmengingstemperatuur, gedefinieerd als de temperatuur waarboven de copolymeren 
- 42 -
niet meer oplosbaar zijn in het solvent (i.e. water), varieert van 10 tot 100°C afhankelijk 
van het PEO-gehalte. Pluronics met een hoger PEO gehalte vertonen veelal een hogere 
ontmengingstemperatuur. 
Verschillende Pluronic® PEO-PPO-PEO blokcopolymeren zijn weergegeven in  Tabel I.5.1 
(135). Het ‘cloud point’ (i.e. de temperatuur waarbij de copolymeren een 
fasenseparatie ondergaan in water) varieert van circa 10°C voor copolymeren met een 
laag PEO-gehalte en tot boven 100°C voor copolymeren met een hoog PEO-gehalte. De 
oplossingssnelheid neemt af als het moleculair gewicht van het copolymeer toeneemt 
voor Pluronics® met dezelfde PPO/PEO samenstelling (121). Dit kan men verklaren op 
basis van de Flory-Huggins (134) theorie, waarbij polymeren met een hoog moleculair 
gewicht een lagere oplosbaarheid hebben ten opzichte van polymeren met een laag 
moleculair gewicht.  
Tabel I.5.1 – Fysische eigenschappen van frequent toegepaste Pluronics®. 
A B C D E F G H 
L35 1900 50 7 375 49 73 18-23 
F38 4700 80 48 260 52 >100 >24
L42 1630 20 -26 280 46 37 7-12
L43 1850 30 -1 310 47 42 7-12
L44 2200 40 16 440 45 65 12-18 
L62 2500 20 -4 450 43 32 1-7
L63 2650 30 10 490 43 34 7-12
L64 2900 40 16 850 43 58 12-18 
P65 3400 50 27 180 46 82 12-18 
F68 8400 80 52 1000 50 >100 >24
L72 2750 20 -7 510 39 25 1-7
P75 4150 50 27 250 43 82 12-18 
F77 6600 70 48 480 47 >100 >24
P84 4200 40 34 280 42 74 12-18 
P85 4600 50 34 310 42 85 12-18 
F87 7700 70 49 700 44 >100 >24
F88 11400 80 54 2300 48 >100 >24
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F98 13000 80 58 2700 43 >100 >24 
P103 4950 30 30 285 34 86 7-12 
P104 5900 40 32 390 33 81 12-18 
P105 6500 50 35 750 39 91 12-18 
F108 14600 80 57 2800 41 >100 >24 
L122 5000 20 20 1750 33 19 1-7 
P123 5750 30 31 350 34 90 7-12 
F127 12600 70 56 3100 41 >100 18-23 
 
(A) Copolymeer 
(B) Gemiddeld moleculair gewicht 
(C) %PEO (g/g) 
(D) Smeltpunt (°C) 
(E) Viscositeit (Brookfield, cps, vloeistoffen bij 25°C, pasta’s bij 60°C, vaste stoffen bij 77°C) 
(F) Oppervlaktespanning bij 0.1% (v/v), 25°C (dyn cm-1) 
(G) Cloud point in waterige 1% (g/g) oplossingen (°C) 
(H) HLB (hydrofiele-lipofiele balans) 
 
I.5.2. De thermoreversibele gelering van Pluronics® in water. 
 
LCST systemen kunnen enkel bekomen worden door het vormen van hydrofobe 
interacties (136). Bij lage temperatuur vormen ze een homogene oplossing, bij 
opwarming kan er voor bepaalde systemen en onder bepaalde omstandigheden, 
aggregatie van de hydrofobe groepen optreden waardoor deze een fasenseparatie 
ondergaan en een hydrogel vormen. 
Hoge concentraties van Pluronic F127 copolymeeroplossingen vertonen een dramatische 
verandering in viscositeit bij omgevingstemperatuur, wat resulteert in een 
thermoreversibele gelering (137-141). Dit fenomeen vindt plaats bij een 
temperatuurstoename van Pluronic F127 oplossingen (15 tot 30% (g/g)). Indien een 
gekoelde Pluronic F127 oplossing bij fysiologische temperatuur wordt gebracht, zal 
onmiddellijk gelvorming plaatsvinden. De geleringstemperatuur van Pluronic F127 ligt 
aanzienlijk lager dan de andere Pluronic types en is bijgevolg zeer gegeerd voor 
biomedische toepassingen.  
De oorzaak van dit fysisch fenomeen is terug te vinden in de stapeling van de 
polymeermicellen in een kubisch kristalrooster door het overschrijden van een 
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limietwaarde in de micellaire volumefractie (ϕm), waardoor een intensieve verstrengeling 
van de micelcorona’s onvermijdelijk wordt (142). 
Verschillende mechanismen zijn reeds voorgesteld als drijvende kracht voor deze 
thermische gelering. Rassing en Attwood (143) relateerden de geltransitie aan intrinsieke 
veranderingen in de micellaire eigenschappen. Wanka et al (138) en Wang en Johnston 
(140) speculeerden op de mogelijkheid van een geordende 3D gestructureerde staat van 
het netwerk. Neutron scattering studies toonden aan dat de geobserveerde verandering 
in viscositeit te wijten is aan een “hard-sphere crystallization” wanneer de 
micelconcentratie de kritische volumefractie van 0.53 benadert (i.e. ‘micelles close-
packes’) (144). Bij lagere temperaturen zal de gel terug heroplossen (142). Vadnere et al 
(145) verklaren dat het endotherme geleringsmechanisme wordt gedreven door de 
entropie. De entropieverandering van de evenwichtsreactie is tegen de normale 
verwachting in positief aangezien er een structurering optreedt door aggregatie van 
hydrofobe segmenten. Maar het feit dat een grote hoeveelheid gebonden water 
vrijgesteld wordt, wat voor de gelering geabsorbeerd was aan het hydrofobe gedeelte, 
zorgt voor een enorme toename in het aantal vrijheidsgraden dat de ordening overtreft. 
Dit resulteert in een spontaan geleringsproces indien de temperatuur toeneemt, zodat de 
entropieterm (T∆S) in de eerste wet van thermodynamica de nadelige enthalpie kan 
overwinnen.  
I.5.3. De toxicologische eigenschappen van Pluronics®. 
 
Sinds 1952 worden de toxicologische eigenschappen van Pluronic® F127 onderzocht. Uit 
deze studies blijkt dat Pluronics een lage acute toxiciteit bezitten bij orale toediening en 
een laag risico tot irritatie of overgevoeligheid bij dermaal gebruik (146). 
Subchronische en chronische studies van de blokcopolymeren tonen een lage toxiciteit 
aan welke vermindert indien het moleculair gewicht en het ethyleenoxidegehalte van het 
polymeer verhoogd wordt (146).  
Uit acute toxiciteitstesten op aquatische organismen blijkt dat deze surfactantia ook een 
lage aquatische toxiciteit vertonen. De LC50/EC50 waarden voor vissen, watervlooien en 
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algen variëren van 100 ppm tot 2000 ppm en hoger. Zelfs bij de laagste LC50 waarden, 
kunnen deze producten als niet-toxisch voor het aquatische leven gekatalogeerd worden. 
De LC-waarde staat voor de letale concentratie. LC-waarden worden doorgaans gebruikt 
om te refereren naar de concentratie van een chemische component in de lucht of een 
chemische component in water. De term EC50 - half maximale effectieve concentratie - 
refereert naar de concentratie van een medicijn, antilichaam of toxische component 
dewelke een respons induceert halverwege de basislijn en een maximum na een 
specifieke blootstellingstijd (146).  
Intraveneus geïnjecteerde Pluronic® F127 hydrogelen in dieren worden snel 
uitgescheiden via de urine met enige accumulatie in de longen, lever, hersenen en 
nieren. Li et al (147) onderzochten de kinetiek na een injectie van Pluronic® F127 in 
ratten.  De data toont aan dat Pluronics® die geïntroduceerd worden in het lichaam snel 
uitgescheiden worden. De beschikbare data impliceren geen verontrusting over 
carcinogene gevaren. Gebaseerd op de veiligheidsdata en de informatie dat het 
productieproces gecontroleerd kan worden voor het limiteren van ongewenste 
onzuiverheden, concludeerde het Amerikaans college van toxicologie dat Pluronic® F127 
veilig is voor medisch en farmaceutisch gebruik (148).  
I.5.4. Het gebruik van Pluronic® F127 in medische en farmaceutische
toepassingen.
Voor gebruik in medische en farmaceutische toepassingen heeft de U.S. Food and Drug 
Administration (FDA) een aantal blokcopolymeren goedgekeurd, waaronder Pluronic F68 
en Pluronic F127 (149). Deze blokcopolymeren worden ook aangeboden voor de 
farmaceutische industrie onder de productnaam Lutrol (146). Pluronic® F127 wordt 
aangewend in verschillende farmaceutische formulaties (150-154). In Tabel I.5.2 is een 
chronologisch overzicht weergegeven van producten die het copolymeer bevatten. Ze 
zullen de oplosbaarheid van hydrofobe moleculen bevorderen in polair midden (150, 
155). Zo zal de oplosbaarheid van piroxicam en nifedipine in water toenemen na het 
toevoegen van Pluronic® F127 (156-157). 
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Tabel I.5.2 - Chronologisch overzicht van farmaceutische toepassingen met  Pluronic® 
F127. 
Product Producent Jaar 
Omeprazole Dr. Reddy’s Labaratories Inc., Beverley, 
England, UK 
1988 
Gabapentin Glenmark Generics Inc., Mahwah, NJ, USA 1993 
Neurontin Pfizer U.S. Pharmaceuticals Group, New 
York, NY, USA 
1993 
Famciclovir Apotex Inc. Toronto, ON, Canada 1994 
Isentress Merck & Company Inc., Whitehouse Station, 
NJ, USA 
2007 
Multaq Sanofi-Aventis, Paris, France 2009 
De eerste toepassing van thermo-reversibele systemen gebaseerd op PEO-PPO-PEO werd 
gerapporteerd in het midden van de jaren tachtig. In deze studies, uitgevoerd door 
Miyazaki et al (158) en Morikawa et al (159), worden tumordodende producten 
geïncorporeerd in thermoresponsieve Pluronics die gebruikt worden als 
geneesmiddelafgiftesysteem. Hierop volgend hebben meerdere wetenschappers hun 
onderzoek gewijd aan het zoeken naar nieuwe biomedische toepassingen voor Pluronic® 
triblokcopolymeren. 
Ricci et al (160-161) onderzochten de toepassing van Pluronic® F127 voor een 
gecontroleerde afgifte van lidocaïne voor de behandeling van chronische pijn, dit om 
tegemoet te komen aan de korte duur van de farmacologische effecten. Zij toonden aan 
dat een toename van de copolymeerconcentratie de vrijstellingssnelheid van het 
geneesmiddel zal verlagen waardoor het pijnstillend effect langer kan aanhouden.  
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Xuan et al (162) gebruikten Pluronic® F127 voor het intramusculair inbrengen van 
piroxicam, hetgeen ook een component is met een beperkte verblijftijd die aangewend 
wordt voor het bestrijden van chronische pijn.   
Bansal et al (163) formuleerden een in situ gel die twee soorten antibiotica (levofloxacin 
en metronidazole) bevat voor een gecontroleerde afgifte van deze stoffen voor het 
behandelen van periodontitis. Zij gebruikten een 20% (g/v) oplossing van Pluronic® F127 
in combinatie met chitosan (1.5% (g/v)) waarbij een thermo-responsieve gel wordt 
bekomen die via injectie kan ingebracht worden met een gecontroleerde afgifte van de 
actieve componenten.  
Pluronic® F127 wordt wijdverspreid gebruikt in dermale toepassingen met pijnstillers of 
ontstekingsremmers voor het bestrijden van lokale pijn en ontstekingen (151, 164). In 
deze toepassing is ook de mogelijkheid nagegaan van de copolymeren voor de 
gecontroleerde afgifte van kanker bestrijdende middelen, antibiotica, diuretica en 
antiseptica (151, 165-166). Ondanks zijn vele voordelen wordt Pluronic® F127 
gekarakteriseerd door korte in vivo verblijftijden (167-168). 
Naast de toepassingen als drager voor geneesmiddelafgifte heeft Pluronic® F127 klinische 
en therapeutische toepassingen in de behandeling van verschillende fysiopathologische 
aandoeningen. Het kan zich direct verplaatsen in de cellen voor het moduleren van 
verschillende cellulaire routes, mitochondriale ademhaling, apoptotische 
signaaltransductie, de activiteit van efflux transporters en genexpressie (169).  
Pluronic® F127 thermo-responsieve hydrogelen kennen talrijke biofarmaceutische 
toepassingen. In recente jaren is Pluronic® F127 algemeen gebruikt in het onderzoek 
naar geneesmiddelafgifte voor rectale (152, 170-179), oogheelkundige (180-186), nasale 
(187-190) of vaginale (191-194) toepassingen.   
Het gebruik van Pluronics® als bestanddeel van systemen voor gentherapie werd reeds 
uitvoerig bestudeerd. Astafieva et al (195) konden aantonen dat het gebruik van 
Pluronic® blokcopolymeren in polykation complexen aanleiding geeft tot een verhoogde in 
vitro transfectie-efficiëntie.  
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Tot op heden is er enkel één gelformule die Pluronic® F127 bevat (20% (g/v)) met de 
naam LeGoo® (ontwikkeld door Pluromed Inc., MA, USA) (196) en goedgekeurd door de 
FDA voor tijdelijke endovasculaire occlusie van aders. Geen enkel ander systeem van een 
Pluronic® F127 gebaseerde hydrogel is op heden goedgekeurd voor klinisch gebruik. Dit 
kan men toeschrijven aan de knelpunten in de biologische uitdagingen en wetgeving.  
I.6. Concept 
 
Als uitgangsmateriaal wordt Pluronic® F27 geselecteerd. Dit copolymeer is goedgekeurd 
door de ‘U.S. Food and Drug Administration’ (FDA) voor medische en farmaceutische 
toepassingen. Een belangrijk argument is dat waterige oplossingen van Pluronic® F127 
micellaire vloeistoffen zijn bij kamertemperatuur en zullen geleren bij fysiologische 
temperatuur. Echter volstaan de korte in vivo verblijftijden en zwakke mechanische 
eigenschappen niet voor de meeste klinische toepassingen. Om hieraan tegemoet te 
komen worden er verschillende Pluronic® F127 macromonomeren gesynthetiseerd en 
gekarakteriseerd in hoofdstuk II. De eindstandige hydroxylgroepen van de Pluronic® 
keten worden chemisch gemodificeerd tot een polymeriseerbare eindgroep. Deze 
derivatisatie laat toe een covalent vernet polymeernetwerk te bekomen. Hierbij kan de 
fysische gelering gekoppeld worden aan de voordelen van een permanent vernet 
netwerk. Het ontwerp van verschillende macromonomeren laten diverse 
polymerisatietechnieken toe die geëvalueerd worden in functie van hun cytotoxiciteit en 
celviabiliteit.  
In hoofdstuk III wordt er onderzocht in welke mate de fysicochemische eigenschappen 
behouden blijven door de eindgroepmodificatie. Er zal zowel gekeken worden naar het 
micel-vormingsproces als het geleringsgedrag. De geleringseigenschappen zullen 
onderzocht worden via DSC, reologie en de ‘tube inversion method’ en de invloed van 
een fysiologische zoutconcentratie zal onderzocht worden. De gelvorming bij 
fysiologische temperatuur dient behouden te blijven om Pluronics® aan te wenden als 
bioinkt voor het genereren van sacrificiële structuren. 
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In hoofdstuk IV worden er covalent vernette structuren ontwikkeld uitgaande van 
verschillende polymerisatiestrategieën. Hierbij zal er een onderscheid gemaakt worden 
tussen radicalaire-, nucleofiele additie- en condensatiereacties. Hydrogelen die 
ontworpen zijn voor celencapsulatie dienen in staat te zijn om een gel te vormen zonder 
dat ze de cellen schade berokkenen. Alsook mogen ze na gelering niet toxisch zijn voor 
de cellen en het omringende weefsel en dienen ze diffusie van nutriënten en 
metabolieten toe te laten. Verschillende mechanismen dicteren hoe cellen en moleculen 
mogelijks geïncorporeerd kunnen worden in een draagstructuur. De derivaten dienen een 
milde vernetting toe te laten onder fysiologische omstandigheden. Een belangrijk 
element in dit hoofdstuk is het al dan niet gebruik maken van een radicaalinitiator. 
Alsook zal er nagegaan worden of de bekomen hydrogelen aangewend kunnen worden 
voor de gecontroleerde afgifte van macromoleculen.  
De hydrogelmaterialen dienen in het lichaam simultane cellulaire functies te vervullen 
(celadhesie, proliferatie en differentiatie) en dienen in staat te zijn om weefsel te 
ontwikkelen. Daarom worden er in hoofdstuk V extracellulaire matrix mimetische 
structuren ontwikkeld voor een gecombineerd gebruik met Pluronic® hydrogelen. Er 
wordt een methacrylaat derivaat van het zwitterionisch fosforylcholine gesynthetiseerd 
(MPC). Fosforylcholine heeft een uitstekende weerstand voor aspecifieke proteïne 
adsorptie en celadhesie. MPC zal via een dipcoatingsstap met dopaminemethacrylamide 
afgezet worden op een oppervlak en gecopolymeriseerd worden met de Pluronic® 
derivaten. De bekomen materiaaloppervlakken zullen geanalyseerd worden met XPS, 
ATR-FTIR, ellipsometrie en statische contacthoekmetingen. Alsook zal in het hoofdstuk 
preliminaire in vitro testen uitgevoerd worden, waarbij de cytotoxiciteit onderzocht zal 
worden en de viabiliteit van de verschillende derivaten.  
In hoofdstuk VI worden de parameters op punt gesteld voor het plotten van een hydrogel 
via de bioplotter technologie. Dit doseringsproces dient in een laagsgewijze manier een 
perfecte interconnectieve draagstructuur op te bouwen die celmigratie toelaat. Een 
theoretisch, wiskundig procesmodel voor de strutdiameter, debiet en porositeit zal 
opgesteld en getoetst worden. 
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II Synthese en karakterisatie van
Pluronic® macromonomeren. 
In de volgende paragrafen worden verschillende synthesen van polymeriseerbare 
Pluronic® F127 derivaten besproken. De resultaten uit dit hoofdstuk zijn gepubliceerd 
met als titel: “Cross-linkable, thermo-responsive Pluronic® building blocks for biomedical 
applications: synthesis and phyico-chemical evaluation” (197). De inbreng in deze 
publicatie was de synthese, karakterisatie en de bepaling van zijn fysico-chemische 
eigenschappen. De ontwikkeling van Pluronic® F17 derivaten was onderdeel van de 
masterthesis van Mieke Vadenhaute (2009) met als titel “Vernetbare Pluronic® derivaten 
als nieuwe generatie van stimuli-responsieve polymeermaterialen”. Dit onderzoekswerk 
kaderde in het samenwerkingsproject ‘Hydrotext’ met Centexbel (Zwijnaarde). Dit 
project heeft geleid tot het patent WO 2011138030 A3: “Composite materials for fibres, 
membranes and textile coatings and method for its preparation”. 
II.1. Inleiding.
De fysische eigenschappen van een oplossing Pluronic® F127 volstaan niet voor de 
meeste klinische toepassingen door zijn beperkte mechanische stabiliteit (198). Deze 
worden gekarakteriseerd door korte in vivo verblijftijden. Het doel van dit hoofdstuk is 
om aan deze tekortkoming tegemoet te komen door het ontwikkelen van 
polymeriseerbare Pluronic® F127 derivaten die vernetting toelaten onder fysiologische 
omstandigheden. De verschillende derivaten laten toe om diverse vernettingsstrategieën 
(zie § IV) te evalueren en te toetsen in functie van de celviabiliteit.  
Pluronics bezitten een hydroxylfunctie aan hun α- en ω- terminus. Deze eindgroepen 
kan men omzetten naar een reactieve functionele groep. Eén van de meest frequent 
toegepaste modificatiestrategieën van PEO-eindgroepen omvat hun esterificatie met 
behulp van een zuurchloride of anhydride (199-203). Via ringopeningspolymerisatie werd 
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door Hubbell (204) en Casey (205) de poly(ethyleen oxide) keten verlengd met een 
aantal structurele eenheden glycolzuur of melkzuur in de A-B-A blokcopolymeerstructuur. 
In een daaropvolgende reactiestap worden de alcoholeindgroepen omgezet naar 
acrylaatesters. Park et al (206-207) transformeerden de alcoholfuncties van Pluronic® 
F127 tot acrylaatesters. Hubbell (208-209) zette reeds de eerste stappen tot een dithiol- 
en diacrylaatderivaat. Een manier om de degradatie te sturen is door middel van 
incorporatie van een oligoglycolzuur, -melkzuur of ε-caprolacton entiteit tussen de 
Pluronic® F127 eindgroep en de vernetbare groep (210-211). Een electro-actief 
copolymeer werd gesynthetiseerd door het koppelen van tetra aniline met Pluronic® F127 
(212). Een eindfunctionalisatie met liponzuur werd uitgevoerd door Song et al (213).  
De ontwikkeling van de verschillende derivaten in dit doctoraat kan het best begrepen 
worden uit het streven naar milde polymerisatieomstandigheden in combinatie met 
cellen. Pluronic® F127 bismethacrylaat wordt geselecteerd als referentiemateriaal omdat 
er uit een voorgaand project (Hydrotext) de kennis bestaat om deze op een 
reproduceerbare manier te synthetiseren en op te schalen. Een derivaat met een hogere 
reactiviteit wordt bekomen met Pluronic® F127 bisacrylaat (214). Hierdoor kan de 
hydrogel sneller worden vernet tijdens een 3D plotproces. Een acrylaat zal een snellere 
polymerisatiekinetiek vertonen ten opzichte van een methacrylaatderivaat onder dezelfde 
condities (215). Er wordt geanticipeerd dat radicalen die ontstaan tijdens een UV foto 
initiatorproces de cellen schade kunnen berokken bij encapsulatie. Gezien de finale 
toepassing het simultaan plotten is van een hydrogel in combinatie met cellen, wordt er 
geopteerd om initiatorvrije systemen te ontwikkelen dewelke milde 
polymerisatiecondities toelaten. Hierbij kan Pluronic® F127 bisacrylaat in combinatie met 
een commercieel thiol vernet worden door middel van een Michaël type reactie.  
Er is geopteerd om Pluronic® F27 bisacrylamide te synthetiseren (via het bisamine) 
omdat door mildere vernettingscondities een hogere biocompatibiliteit wordt verwacht. 
Bovendien kan deze de hydrolytische stabiliteit sturen van de finale netwerken (216). 
Een alternatief dat kan aangewend worden in de Michaël type reacties is Pluronic® F127 
bisthioacetaat. De keuze voor dit derivaat berust op de mogelijkheid dat onder basische, 
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fysiologische omstandigheden het thioacetaat in situ omgezet kan worden naar het 
overeenkomstige thiol (209, 217). Deze kan vervolgens een nucleofiele additiereactie 
ondergaan met een (meth)acrylaat en vernet worden. De bescherming van de thiol 
functie zal ongecontroleerde polymerisatie tegengaan.  
Een laatste initiatorvrij systeem wordt bekomen met Pluronic® F127 di-IPTS, dewelke kan 
polymeriseren door een condensatiereactie (na hydrolyse van de ethoxygroepen) bij 
fysiologische temperatuur. In hoofdstuk IV en V zal er nagegaan worden of de 
reactiecondities celencapsulatie mogelijk maken.  
II.2. Synthese en karakterisatie van Pluronic® F127
bismethacrylaat.
In deze synthese worden de eindstandige hydroxylfuncties van Pluronic® F127 omgezet 
tot vernetbare methacrylaatgroepen met behulp van methacryloylchloride in 
aanwezigheid van triethylamine als base die instaat voor het neutraliseren van het 
vrijgekomen waterstofchloride (Figuur II.2.1). De reactie gaat door overnacht bij 
kamertemperatuur in hoog rendement (> 95%) met tolueen als solvent.  
Figuur II.2.1 - Synthese van Pluronic® F127 bismethacrylaat. 
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In Figuur II.2.2 is het FTIR spectrum van Pluronic® F127 en Pluronic® F127 
BMA weergegeven. De piek gelegen rond het golfgetal 3480-3300 cm-1 wordt 
veroorzaakt door de aanwezigheid van hydroxylfuncties. Deze piek is sterk 
uitgesproken bij het uitgangsproduct maar mindert in intensiteit bij het 
gemodificeerde. Dit wijst op een verminderd aantal hydroxylfuncties na reactie. De 
restpiek is het resultaat van een kleine fractie aan niet gemodificeerde hydroxylgroepen. 
Rond het golfgetal 1720 cm-1 kan in het spectrum van het BMA derivaat een 
additionele absorptieband worden waargenomen. Deze piek is toe te schrijven aan 
de esterfunctie, welke het resultaat is van het derivatiseren met eindstandige 
methacrylaatgroepen. De piek op 1638 cm-1 kan men toeschrijven aan het 
alkeengedeelte (C=C). Beide indicaties geven op kwalitatieve manier aan dat de 
gewenste reactie, waarbij de hydroxylgroepen omgezet worden tot 
methacrylaatgroepen, heeft plaatsgevonden. De exacte substitutiegraad dient bepaald te 
worden met behulp van 1H-NMR spectroscopie.  
Figuur II.2.2 - FTIR spectra van Pluronic® F127 en Pluronic® F127 bismethacrylaat. 
In Figuur II.2.3 is het 1H-NMR spectrum van Pluronic® F127 BMA weergegeven. In Tabel 
II.2.1 is er een eenduidige toewijzing van de protonen in het spectrum opgenomen.
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Figuur II.2.3 - Structuurformule en 1H-NMR spectrum van Pluronic® F127 
bismethacrylaat. 
Tabel II.2.1 - Toekenning van de protonen van Pluronic® F127 BMA met behulp van 1H-
NMR spectroscopie. 
δ [ppm] Multipliciteit Integratie Toekenning 
7.28 1 - CDCl3 
6.13 1 2 H Ha 
5.57 1 2 H Ha 
4.31 3 8 H Hd,e 
3.89-3.37 m 1145 H Hf,g,h,i 
1.95 1 6 H Hb 
1.15 3 195 H Hj 
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Op basis van de integratie van de vinylprotonen kan men op een kwantitatieve manier 
het functionalisatierendement bepalen. De substitutiegraad (i.e. het functionalisatie-
rendement) kan bekomen worden na vergelijking van de integraties van de 
karakteristieke pieken die overeenstemmen met de protonen van de eindstandige 
methacrylaatgroepen en de integratie van de piek die overeenstemt met de chemisch 
inerte protonen die niet betrokken zijn bij de modificatiereactie, zoals de protonen van de 
methylgroep van de PPO-eenheden. De substitutiegraad van de reactie kan berekend 








egraadSubstituti = [II.1] 
Met n: het aantal PPO-fragmenten in de keten 
ICH2,vinyl: de integratie van de eindstandige vinylprotonen 
IPPO: de integratie van de methylprotonen van het PPO-blok 
Op basis van de gemeten waarden bekomt men een functionalisatierendement van 
97.5%. De synthese van Pluronic® F127 BMA is reproduceerbaar en werd succesvol 
opgeschaald tot meerdere kilogrammen.  
Pluronic® F127 bisacrylaat (BA) kan bekomen worden via een identieke syntheseweg in 
een rendement van 96%. Hierbij wordt acryloylchloride aangewend als zuurchloride. 
Pluronic® F127 BA wordt gekarakteriseerd via analoge spectroscopische technieken. Het 
bekomen functionalisatierendement is 90%, gebaseerd op de relatieve piekverhoudingen 
van de acrylprotonen aan elk ketenuiteinde van Pluronic® (=CH2, 6~6.5 ppm) en de drie 
protonen van de methylgroep van de propyleenoxide-eenheid (-CH3, 1~1.2 ppm) in de 
Pluronic® keten. 4-tert-butylcatechol (TBC) is een derivaat van catechol dat wordt 
toegevoegd als een stabilisator en inhibitor voor ongecontroleerde polymerisatie (219).  
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In een radicalaire polymerisatie zal een acrylaat secundaire radicalen vormen als 
propagerende eindgroep, terwijl een methacrylaat tertiaire radicalen vormt (hetgeen 
meer stabiel is dan een secundair radicaal). De stabiliteit van een tertiair radicaal zal de 
reactiviteit van het propagerende einde verlagen voor verdere polymerisatie (220).  
II.3. Synthese en karakterisatie van Pluronic® F127 bisamine.
Bij deze reactie worden de eindstandige hydroxylfuncties van Pluronic® F127 omgezet 
naar een tosylaatgroep (cfr. een goede ‘leaving’ groep) met p-tolueensulfonylchloride. 
Deze reactie gaat door bij kamertemperatuur in de aanwezigheid van triethylamine als 
base en DMAP als nucleofiele katalysator met tolueen als solvent. In een tweede stap 
worden de tosylaatgroepen omgezet in een primair amine in aanwezigheid van 
ammoniak en methanol als solvent (Figuur II.3.1).  
Figuur II.3.1 - Syntheseroute van Pluronic Pluronic® F127 bisamine. 
In Figuur II.3.2 is de conversie weergegeven van de tosyleringsreactie bij 
kamertemperatuur in functie van de tijd, bepaalt via 1H-NMR. Na zeven dagen bedraagt 
de conversie 93%. Gezien de lange reactietijden in de eerste stap wordt de conversie in 
de amineringsstap pas gemeten na één week (46%), twee weken (74%) en na 3 weken 
(100%). Er wordt voldoende materiaal bekomen voor verdere experimenten in een 
eerste synthese. Optimalisatie van beide reactiestappen kan bekomen worden door een 
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verhoging van de temperatuur volgens de vergelijking van Arrhenius (221) of door de 



















Figuur II.3.2 – Conversie van de tosyleringsreactie van Pluronic® F127 in functie van de 
tijd  (n=1). 
Aanwijzingen voor een efficiënte omzetting van het tosylaat naar het overeenstemmende 
primair amine kunnen teruggevonden worden in het FTIR spectrum (Figuur II.3.3). In 
het Pluronic® F127 bistosylaat spectrum kan de piek bij 773 cm-1 toegeschreven worden 
aan de tosylaatgroepen. Na de tweede reactiestap is deze piek verdwenen en ontstaat er 
een piek bij 1609 cm-1, welke kan toegeschreven worden aan primaire amines. 
Figuur II.3.3 - FTIR spectrum van Pluronic® F127 bistosylaat en bisamine.
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Aan de hand van het 1H-NMR spectrum kan op eenvoudige manier het 
functionalisatierendement berekend worden van de tosyleringsreactie (93%) op basis 
van de tosylaatprotonen  (zie Figuur II.3.4). Na de aminolyse zijn de overeenstemmende 
protonen van de  tosylaatgroep volledig verdwenen (zie Figuur II.3.5), het globale 
opbrengstrendement bedraagt 92% .  




Figuur II.3.5 - 1H-NMR spectrum van Pluronic® F127 bisamine. 
Het aantal primaire aminefuncties ingevoerd op Pluronic® F127 kan bepaald worden via 
19F-NMR spectroscopie (222). Het macromonomeer wordt gederivatiseerd met een 
trifluorogemethyleerd aromatisch aldehyde (3,5-Bis(trifluoromethyl)benzaldehyde) 
(Figuur II.3.6). Het resultaat is een Schiffse base (i.e. imine), hetgeen vervolgens 
gekwantificeerd wordt door de integratie van zijn 19F resonantie te vergelijken met die 
van 2-chloor-4-fluortolueen als toegevoegde interne standaard (222).   
In vergelijking met de grote hoofdketen, zal de lage concentratie aan aminefuncties 
aanleiding geven tot zwakke (of zelfs niet waarneembare) signalen in het 1H-NMR 
spectrum. Aangezien de NMR gevoeligheid voor de 19F kern hoog is, biedt de derivatisatie 
van de aminefuncties met een fluorderivaat een goede oplossing.  
regio tosylaatprotonen 
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Figuur II.3.6 - Derivatisatie van de primaire amines met een fluorcomponent voor de 
kwantificatie van de primaire aminefuncties. 
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Figuur II.3.7 - 19F-NMR spectrum van het fluor gefunctionaliseerd Pluronic® F127 
bisamine.
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Op basis van een regulier 1H-NMR spectrum kan men tevens een functionalisatie - 
rendement bekomen zonder interne standaard (zie  Tabel II.3.1) De gemiddelde 
integratie van een proton na reactie bedraagt 0.0003 eenheden. Op basis van de 
integratie van de methylprotonen van de Pluronic® keten, bekomt men een 
functionalisatierendement van 99,8%. 
Tabel II.3.1 – Toekenning van de protonen van Pluronic® F127 bisamine met behulp van 
1H-NMR spectroscopie.
δ [ppm] Integratie Toekenning 
(Zie Figuur II.3.1) 
8.17 0.1156 H1
8.38 0.2469 H2 (2H) 
10.18 0.1268 H3 
- - H4 
- - H5 (2H) 
10.47 0.0006 H6 
II.4. Synthese en karakterisatie van Pluronic® F127
bisacrylamide.
Met behulp van acryloylchloride kan het Pluronic® bisamine derivaat na 1 uur volledig 
omgezet worden naar Pluronic® F127 bisacrylamide bij kamertemperatuur met 
triethylamine als base en dichloormethaan als solvent (zie Figuur II.4.1).  
Figuur II.4.1 - Synthese van Pluronic® F127 bisacrylamide. 
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In het FTIR spectrum verdwijnt de absorptieband van het primaire amine (1609 cm-1, 
Figuur II.4.2) en een piek bij 1730 cm-1 kan waargenomen worden, hetgeen men kan 
toeschrijven aan de carbonylfunctie (Figuur II.4.2). Een FTIR spectrum van Pluronic® 
F127 bisamine kan terug gevonden worden in Figuur II.4.2. 
Figuur II.4.2 - FTIR spectrum van Pluronic® F127 bisacrylamide. 
In het 1H-NMR spectrum (Figuur II.4.3) en de analyse (zie Tabel II.4.1) kan er een 
singlet bij 8.0 ppm worden waargenomen dat kan toegeschreven worden aan het 
secundair amide. De resonanties van andere protonen van de acrylamidefunctie 
overlappen met de signalen van de Pluronic® keten. Uit het 1H-NMR spectrum bekomt 
men een functionalisatierendement van 95.8% en een opbrengstrendement van 88%. 
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Figuur II.4.3 - 1H-NMR spectrum van Pluronic® F127 bisacrylamide.
Tabel II.4.1 – Toekenning van de protonen van Pluronic® F127 bisacrylamide met behulp 
van 1H-NMR spectroscopie. 
δ [ppm] Multipliciteit Integratie Toekenning 
8.00 1 0.8 H HNH 
7.28 1 - CDCl3 
4.31 3 8 H Hd,e 
3.89-3.37 m 1160 H Hf,g,h,i,a,b 
1.15 3 195 H Hj 
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II.5. Synthese en karakterisatie van Pluronic® F127 bisthiol.
In aanwezigheid van een thiolderivaat kan men via een Michaël-type additie een hydrogel 
bekomen door combinatie met een acrylaat gebaseerde vernetter. Een eerste 
derivatisering werd uitgevoerd door een directe thiolering met mercaptaanzuur. In Figuur 
II.5.1 worden de eindstandige hydroxylfuncties van Pluronic® F127 gethioleerd met
mercaptaanzuur in aanwezigheid van zwavelzuur als katalysator en tolueen als solvent. 
Om het evenwicht naar rechts te verschuiven wordt de gevormde water-tolueen 
azeotroop gedestilleerd.  
Figuur II.5.1 - Reactieschema voor een directe thiolering van Pluronic® F127.
Uit kinetische studies (223) is gebleken dat de zelfcondensatie van mercaptaanzuur als 
mogelijke nevenreactie in bovenstaande reactieomstandigheden niet beduidend 
voorkomt. Uit NMR analyse blijkt dat de katalytische hoeveelheid zwavelzuur de Pluronic® 
keten niet splitst. Aanwijzigingen voor reactie kan men terugvinden in het FTIR-spectrum 
bij 1639 en 1735 cm-1 (C=O), te wijten aan de gegenereerde esterfunctie. Alsook kan de 
boventoon van de carbonylvibratie bij 3427 cm-1 waargenomen worden (Figuur II.5.2). 
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Figuur II.5.2 - FTIR spectrum van Pluronic® F127 bisthiol. 
In het 1H-NMR spectrum kan men uit de integratie van de methylgroepen van de PPO 
eenheden en de integratie van de methyleenprotonen van de mercaptaanester het 
functionalisatierendement bepalen. Het signaal bij 1.96 ppm toont aan dat de thiol groep 
niet omgezet is naar een disulfide gelinkt dimeer. De lage rendementen en de lange 
reactietijden (cfr. kans op hydrolyse van de keten) maakt deze reactieweg ongeschikt. 
Tevens blijft de mogelijkheid bestaan dat een onbeschermd thiol kan dimeriseren. 
Daarom wordt in een volgende paragraaf geopteerd om een beschermd thiol in te voeren 
op de Pluronic® keten.  
Tabel II.5.1 - Overzicht van de bekomen functionalisatierendementen voor de directe 
thiolering van Pluronic® F127 voor een reactietijd van 12 en 48 uur.




II.6.  Synthese en karakterisatie van Pluronic® F127
bisthioacetaat.
Pluronic® F127 bisthioacetaat wordt gesynthetiseerd (Figuur II.6.1) door in een eerste 
stap de alcoholfuncties van Pluronic® F127 om te zetten in het overeenkomstige tosylaat, 
wat een goede ‘leaving group’ is (zie § II.3). Het 4-dimethylaminopyridine (DMAP) wordt 
gebruikt als basische katalysator in combinatie met triethylamine als organische base. 
Door de aanwezigheid van een tertiaire aminefunctie in de para-positie in DMAP ten 
opzichte van het stikstofatoom in de pyridinering bezit dit stikstofatoom een sterk 
basisch karakter. In een volgende stap kan het thioactetaat ingebouwd worden (i.e. 
beschermd thiol) door reactie met kaliumthioacetaat bij kamertemperatuur gedurende 2 
dagen in DMF als solvent. Hierdoor voorkomt men een mogelijke vroegtijdige en 
ongecontroleerde vernettingsreactie ten opzichte van een Pluronic® keten met vrije 
thiolfuncties. Het thioacetaatderivaat kan onder milde basische omstandigheden 
hydrolyseren. Aangezien celcultuurmedia zoals Dulbecco’s Modified Eagle Medium 
(DMEM) licht basisch zijn (pH 7.4), kan het thiol in situ ontschermd worden en 
vervolgens vernet worden. Het functionalisatierendement bedraagt 93% met een 
opbrengstrendement van 89%.  
Figuur II.6.1 - Reactieschema voor de synthese van Pluronic® F127 bisthioacetaat. 
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Figuur II.6.2 - 1H-NMR spectrum van Pluronic® F127 bisthioacetaat. 
Tabel II.6.1 – Toekenning van de protonen van Pluronic® F127 bisthioacetaat met behulp 
van 1H-NMR spectroscopie. 
δ [ppm] Multipliciteit Integratie Toekenning 
7.28 1 - CDCl3 
3.85 3 4 H Hd 
3.11 3 4 H Hc 
3.89 - 3.37 m 1145 H Hf,g,h,i 
1.89 1 6 H Ha 
1.15 3 195 H Hj 
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II.7. Synthese en karakterisatie van Pluronic® F127 di-IPTS.
Bij deze modificatie reageert Pluronic® F127 met (3-isocyanatopropyl)triethoxysilaan 
(IPTS). Deze molecule bevat aan het ene uiteinde een isocyanaat functie en aan het 
andere uiteinde een triethoxysilaanentiteit (zie Figuur II.7.1). 
Figuur II.7.1 - Structuur van (3-isocyanatopropyl) triethoxysilaan (IPTS). 
De isocyanaatgroep kan reageren met de hydroxylfunctie op Pluronic®, waardoor een 
urethaanbinding wordt gevormd. In geval van Pluronics® gebeurt deze reactie gedurende 
1 uur in aanwezigheid van de katalysator SnOct2 (Sn(II) 2-ethylhexanoaat) bij 75°C met 
tolueen als solvent. Het resultaat is Pluronic® di-triethylsiloxaan of Pluronic® di-IPTS. De 





























Figuur II.7.2 – Reactieschema voor de synthese van ethoxysilaan getermineerd Pluronic® 
F127 di-IPTS. 
- 69 -
In het FTIR spectrum (Figuur II.7.3) verdwijnt de isocyanaatband bij 2268 cm-1 en 
verschijnt er een piek bij 1720 cm-1, toe te schrijven aan de urethaanbinding.  
Figuur II.7.3 - FTIR specrtrum van Pluronic® F127 di-TESI. 
In het 1H-NMR spectrum (zie Figuur II.7.4) en de analyse (zie Tabel II.7.1) kan men een 
triplet waarnemen bij 1.19 ppm; toe te schrijven aan de methylprotonen van het IPTS. 
Ook het quartet bij 3.80 ppm is aanwezig, dit kan men toeschrijven aan de 
methyleenprotonen van het IPTS. Hieruit kan men een functionalisatierendement van 
92% afleiden.   
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Figuur II.7.4 - 1H-NMR spectrum van Pluronic® F127 di-IPTS. 
Tabel II.7.1 – Toekenning van de protonen van Pluronic® F127 di-IPTS met behulp van 
1H-NMR spectroscopie.  
δ [ppm] Multipliciteit Integratie Toekenning 
8.40 1 0,7 H HNH 
7.28 1 - CDCl3 
3.89-3.37 m 1170 H Hf,g,h,i + HCH3-CH2-O- 
1.19 3 18 H HCH3-CH2-O- 
1.15 3 195 H Hj 




De fysische eigenschappen van een Pluronic® F127 hydrogel volstaan niet voor de 
meeste klinische toepassingen door zijn korte in vivo verblijftijden en zwakke 
mechanische eigenschappen. De eindstandige hydroxylfuncties van Pluronic® F127 laten 
een functionalisatie naar een polymeriseerbaar derivaat toe. Zes macromonomeren 
werden gesynthetiseerd in hoog rendement. Meer bepaald werden polymeren 
gesynthetiseerd met methacrylaat, amine, acrylamide, thiol, thioacetaat en een 3-
isocyanatopropyltriethoxysilaan eindgroepen. De derivaten laten verschillende 
vernettingsstrategieën toe, teneinde milde condities te bekomen voor een gecombineerd 
gebruik met cellen. 
Een methacrylaat en acrylaat derivaat werden gesynthetiseerd uitgaande van het zuur 
chloride. Een directe thiolering van de hydroxylfuncties met mercaptaanzuur gaat door in 
lage rendementen, alsook bestaat de mogelijkheid dat vrije thiolfuncties kunnen 
dimeriseren. Daarom werd er geopteerd om een beschermd thiol in te voeren: een 
thioacetaat. Dit werd bekomen door het invoeren van een tosylaatgroep, die in een 
volgende stap werd omgezet in het thioactetaat door reactie met kaliumthioacetaat. Het 
tosylaatderivaat laat tevens toe om een amine te bekomen door een substitutiereactie 
met ammoniak. Dit werd omgezet met een zuur chloride naar het acrylamide. Een 
siloxaanderivaat (IPTS) werd bekomen door reactie van Pluronic® F127 met (3-
isocyanatopropyl)triethoxysilaan. Alle derivaten werden gekarateriseerd door FTIR en 
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Een opmerkelijke eigenschap van de PEO-PPO-PEO blokcopolymeren is de 
temperatuursafhankelijkheid van zijn fysico-chemische kenmerken (138, 144, 224-225). 
Waterige oplossingen van het precursormateriaal zullen bij gekoelde temperatuur een 
vloeibare fase aannemen. Bij blootstelling aan fysiologische omstandigheden zullen deze 
aanleiding geven tot een faseverandering waardoor de morfologie van de vloeistof 
verandert in een visceuse massa (sol-gel transitie). Gezien de fysische gelering één van 
de bepalende factoren is in de keuze van het uitgangspolymeer, is het zeer belangrijk dat 
deze eigenschap behouden blijft na chemische modificatie.  In dit hoofdstuk gaan we na 
in welke mate een eindgroepmodificatie de fysico-chemische eigenschappen van 
Pluronics® beïnvloedt. Hierbij wordt zowel gekeken naar het micel-vormingsproces als de 
fysische gelering als dusdanig en worden de processen thermodynamisch en fysico-
chemisch benaderd. Het miceleringsgedrag wordt bestudeerd voor Pluronic® F127 en 
Pluronic® F127 BMA. Het geleringsgedrag wordt gekarakteriseerd voor alle derivaten, 
gezien dit de belangrijkste parameter is in de finale toepassing.  
III.2. Miceleringseigenschappen van PEO-PPO-PEO 
blokcopolymeren. 
 
Door het amfifiel karakter van Pluronics® vertonen blokcopolymeren een associatief 
fasengedrag indien ze opgelost worden in water (1-6). Bij lage temperaturen en 
concentraties van Pluronic in water komen de moleculen voor als volledig gesolvateerde 
unimoleculaire entiteiten, kortweg ‘unimeren’ genoemd. Indien de concentratie of 
temperatuur verhoogd wordt, treedt er associatie van de PPO-blokken op met vorming 
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van multimoleculaire aggregaten onder de vorm van sferische micellen. Deze micellen 
zijn opgebouwd uit een hydrofobe PPO kern en een hydrofiele en gehydrateerde PEO-
corona (137-139, 142, 225-228). Dit fenomeen wordt veroorzaakt door de temperatuur- 
en concentratieafhankelijke χ-parameter van het PPO blok. Deze parameter, waarvan 
gebruik gemaakt wordt in de Flory-Huggins theorie, geeft de interactie weer tussen het 
polymeer en het solvent. Een geobserveerde stijging in functie van de temperatuur en 
concentratie is een weerspiegeling van het feit dat water verandert van een goed naar 
een slecht solvent bij toenemende temperatuur (134). 
Oplossingen van niet-ionaire oppervlakte actieve agentia in water vertroebelen bij een 
zekere temperatuur en splitsen uiteindelijk in twee vloeistoffasen. Dit proces is reversibel 
en de oplossing wordt weer homogeen (helder) wanneer men het mengsel koelt. De 
temperatuur bij dewelke de oplossing weer helder wordt bij afkoeling is de zogenaamde 
‘cloud point’ temperatuur. Deze temperatuur is karakteristiek voor een bepaalde 
oppervlakte actieve stof en zal stijgen met een toenemende hoeveelheid ethyleenoxide 
segmenten in de molecule. Het ‘cloud point’ is eveneens sterk afhankelijk van de 
concentratie van het surfactans en zeer gevoelig aan de aanwezigheid van elektrolyten of 
organische substanties in de waterige oplossing. Het ‘cloud point’ geeft een indicatie van 
de temperatuur waarbij een groot aantal functionele eigenschappen van de surfactantia 
drastisch wijzigen (142). 
De ‘Lower Critical Solution Temperature’ (LCST) staat voor de macroscopische 
fasenseparatie van het systeem opgelost in water met een turbiditeit tot gevolg. De 
micelvorming van amfifiele blokcopolymeren is meer complex in vergelijking met de 
conventionele, laagmoleculaire gewichtssurfactantia. Door de polydispersiteit van de 
blokcopolymeren is er geen scherpe unimeer-micel overgang, zelfs niet voor polymeren 
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III.2.1. De thermodynamica van het miceleringsproces van PEO-PPO-PEO 
blokcopolymeren. 
 
PEO-PPO-PEO blokcopolymeren met een hoge fractie aan PEO-eenheden vormen geen 
micellen bij kamertemperatuur. Dit kan verklaard worden door het feit dat water een 
slecht solvent is voor zowel poly(ethyleen oxide) als poly(propyleenoxide) segmenten bij 
hogere temperatuur (142). Zoals aangegeven door Alexandridis et al (142) zal het 
miceleringsproces sterk gedreven worden door entropie en vrije energie. De vrije energie 
door het vormen van micellen is in hoofdzaak een functie van het PPO-blok (i.e. het 
hydrofobe deel van het copolymeer). Voor de groepen van PEO-PPO-PEO copolymeren 
met PEO-blokken die een constant moleculair gewicht bezitten en PPO blokken met een 
variërend moleculair gewicht, zullen de CMC waarden van de Pluronic® oplossingen (bij 
een gegeven oplossingstemperatuur) afnemen met toenemend aantal PPO segmenten. 
Dit geeft aan dat polymeren met een groter hydrofoob PPO domein micellen vormen bij 
lagere concentraties (142). Hogere temperaturen resulteren in lagere CMC-waarden. 
Omwille van de structuur van de polymeermicellen is het mogelijk om hydrofobe 
moleculen ‘op te lossen’ in water door encapsulatie in de kern van de micellen (229). Er 
werd vastgesteld dat het oplossend vermogen van dit type micellen groter is voor 
aromatische moleculen in vergelijking met alifatische verbindingen en invers is met het 
moleculair gewicht van de opgeloste hydrofobe stof (230). Daarenboven neemt het 
oplossend vermogen toe met de polymeerconcentratie (231-233), de temperatuur en het 
relatieve PPO gehalte in de triblokcopolymeren. Een andere interessante eigenschap van 
Pluronic® micellen is hun stabiliteit. Zelfs indien de concentratie verlaagd wordt onder de 
CMC, blijven de micellen nog een tijd bestaan. 
 
Micellen zijn dynamische entiteiten waarin een voortdurende uitwisseling van de amfifiele 
moleculen plaatsvindt tussen de aggregaten en de oplossingsfase. Deze constante 
associatie-dissociatie processen zijn gebaseerd op een subtiele balans van een som van 
verschillende interacties tussen (234):  
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(1) hydrofobe PPO-blok-water 
(2) hydrofobe PPO-blokken onderling 
(3) hydrofiele PEO-blokken onderling 
(4) solvatering van de PEO-blokken  
 
Hierdoor kan de verandering in Gibbs vrije energie bij micelvorming geschreven worden 
als: 
∆Gm = ∆G(HC) + ∆G(contact) + ∆G(packing) + ∆G(HG)   [III.1] 
Waarin: 
 
• ∆G(HC) is de vrije energie gekoppeld aan de transfer van de hydrofobe PPO-
domeinen vanuit het water in de olie-achtige omgeving van de micelkern. 
• ∆G(contact) is de oppervlakte vrije energie toegeschreven aan het contact tussen 
water en het hydrofobe PPO in de micel. 
• ∆G(packing) is een bijdrage toegewezen aan de insluiting van de hydrofobe 
copolymeerblokken in de micelkern. 
• ∆G(HG) is de bijdrage toegewezen aan de interacties van de hydrofiele 
copolymeerblokken van zowel elektrostatische interacties (in het geval van ionaire 
surfactantia) als voor conformationele effecten. 
 
Voor micellen opgebouwd uit blokcopolymeren is de kinetiek van de associatie-dissociatie 
sterk verschillend. Aangezien er methoden bestaan om de polymeermicellen te scheiden 
van hun unimeren die een tijdsbestek inhouden van 1 tot 2 uur, wijst dit erop dat 
micellen opgebouwd uit blokcopolymeren extreem lang levend zijn (235-238). 
 
Micellering van blokcopolymeren beantwoordt aan het ‘closed association’ model, welke 
een evenwicht veronderstelt tussen de moleculair gedispergeerde copolymeren (cfr. 
unimeren) en multimoleculaire aggregaten (cfr. micellen) (239-240). Er zijn twee 
hoofdbenaderingen voor de thermodynamische analysen van het micelleringsproces: 
 - 76 -  
 
(1) Fasenseparatiemodel; hierbij veronderstelt men dat micellen een gescheiden 
fase vormen bij de CMC. 
(2) ‘Mass-action model’; waarbij aangenomen wordt dat micellen en niet-
geassocieerde unimeren zich bevinden in een associatie-dissociatie evenwicht 
(241). 
 
In beide benaderingen zal de standaard vrije energie veranderen voor de transfer van 1 
mol van amfifiliteit van oplossing naar de micellaire fase ∆G (de vrije energie van 
micelleren). In afwezigheid van elektrostatische interacties (PEO-PPO-PEO copolymeren 
zijn niet-ionisch) wordt ∆G° gegeven door (241): 
 
)ln( CMCXRTG =°∆       [III.2] 
 
Hierbij is R de gasconstante, T de absolute temperatuur en XCMC de kritische 
micelconcentratie in moleenheden. Om deze eenvoudige uitdrukking te bekomen, dienen 
we de veronderstelling te maken dat de concentratie aan vrije surfactantia (unimeren) in 
aanwezigheid van micellen constant is en gelijk aan de CMC-waarde in geval van het 
fasenseparatiemodel of dat het micelaggregatienummer groot is voor het ‘mass-action’ 
model. Na toepassen van de Gibbs-Helmholtz vergelijking, kunnen we de standaard 












    [III.3] 
 
De standaard entropie van micelleren °∆S per mol surfactant kan bekomen worden via:  
 
TGHS /)( °∆−°∆=°∆      [III.4] 
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In geval van blokcopolymeermicellering (met een experimentele fout) geldt volgende 
vergelijking: 
)/1(/)/1()ln( CMTCMC TTX ∂∂=∂ [III.5] 




TXRH )/1(/)ln( ∂∂=°∆ [III.6] 
Via DSC kan de micelleringsenthalpie bepaald worden (∆H°). Metingen van waterige 
Pluronic® oplossingen vertonen endotherme pieken (160, 207). De pieken hebben hoge 
enthalpiewaarden en zijn breed. Dit kan men toekennen aan het feit dat copolymeren 
geen zuivere componenten zijn maar bestaan uit een brede moleculaire 
gewichtsverdeling. Smeltpieken worden breder in aanwezigheid van onzuiverheden. Er 
dient tevens opgemerkt te worden dat de enthalpieverandering (gemeten via DSC) niet 
de standaard enthalpieverandering is, maar afhangt van de werkelijke toestand van de 
copolymeermoleculen vóór en na micelleren. De standaard enthalpieverandering wordt 
gedefinieerd als de overdracht van 1 mol van het copolymeer van een ideaal verdunde 
oplossing naar een gesolvateerde micellaire toestand. Copolymeersegmenten interageren 
enkel met het solvent, daar waar in echte oplossingen de segmenten ook met elkaar 
zullen interageren. Dit kan zorgen voor discrepanties tussen micelleringsenthalpieën die 
bekomen zijn via DSC en deze die bekomen zijn met behulp van analysen van 
Alexandridis et al (242). Er is aangetoond door Hiemenz (243) dat ∆H° waarden, 
berekend door micelleringsthermodynamica modellen, over het algemeen een slechte 
overeenkomst vertonen met deze die bepaald zijn via calorimetrie en dit in het bijzonder 
voor  ionische surfactantia. 
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III.2.2. Vertroebelingsfenomenen van Pluronic F127 oplossingen in water. 
 
PEO-PPO-PEO blokcopolymeren vertonen een omgekeerde temperatuursafhankelijke 
oplosbaarheid in combinatie met een vertroebelingsfenomeen (lower critical solution 
temperature). Dit verschijnsel wordt gekarakteriseerd door het ‘cloud point’. Het wijzigen 
van de eindgroep zal de temperatuur waarbij vertroebelingsfenomenen voorkomen 
wijzigen. In deze paragraaf gaat men na in welke mate het vertroebelingspunt van 
Pluronic F127 zal verschuiven.  
Verschillende verklaringen voor het vertroebelingsfenomeen zijn gepubliceerd, zoals 
conventionele dehydratatie van de PEO eenheid, waterstofbinding tussen het zuurstof 
atoom van de PEO en watermoleculen en polaire-apolaire conformaties van PEO (244). 
Het ‘cloud point’ van een niet-ionisch surfactant hangt af van zijn moleculaire structuur, 
met name het lipofiele (PPO) en de hydrofiele (PEO) deel (245) en kan verhoogd of 
verlaagd worden in de aanwezigheid van verschillende additieven (245).  
Bij de bepaling van het ‘cloud point’ wordt de surfactantoplossing opgewarmd tot deze 
volledig troebel is. Vervolgens wordt de troebele oplossing geleidelijk afgekoeld onder 
constant roeren terwijl de temperatuur gemeten wordt. De temperatuur bij dewelke de 
turbiditeit verdwijnt en de oplossing weer helder en homogeen wordt, wordt beschouwd 
als de ‘cloud point’ temperatuur (212). Volgende methoden voor de ‘cloud point’ bepaling 
worden toegepast: 
 
- Methode A: waterige oplossing (1.0 g van het staal + 100 g water) 
Deze methode wordt voornamelijk gebruikt wanneer de waterige oplossing van 1 
g van het staal en 100 g water troebel wordt tussen 10 en 90 °C. 
- Methode B: zoutoplossing van NaCl (50 g/L) (1.0 g van het staal + 100 g NaCl 
oplossing met concentratie 50 g/L). 
Deze methode wordt voornamelijk gebruikt wanneer de waterige oplossing van 1 
g van het staal en 100 g water troebel wordt boven 90°C. 
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- Methode C: zoutoplossing van NaCl (100 g/L) (1.0 g van het staal + 100 g NaCl 
oplossing met een concentratie van 100 g/L). 
Deze methode wordt voornamelijk gebruikt wanneer de waterige oplossing van 1g 
van het staal en 100 g water troebel wordt boven de 90°C. 
 
Als resultaat (Tabel III.2.1) wordt het wiskundig gemiddelde genomen van de drie 
resultaten die niet meer dan 0.5°C van elkaar verschillen (ISO norm 1065:1991).  
 
Tabel III.2.1 – ‘Cloud point’ van Pluronic F127 en Pluronic F127 BMA volgens 
verschillende methoden (n=9). 
 
 Cloud point [°C] 
Methode Pluronic F127 Pluronic F127 BMA 
A [1] [1] 
B 83.1 ± 0.25 64.5 ± 0.25 
C 68.3 ± 0.25 48.9 ± 0.25 
 
[1] ‘cloud point’ van nature uit te hoog om te meten volgens de beschreven methode 
 
Onder methode A ligt het ‘cloud point’ te hoog waardoor men deze niet kan meten onder 
de vermelde condities. Door het toevoegen van een anorganisch zout (methode B en C) 
bekomt men een meetbare waarde. Men kan concluderen dat door de 
eindgroepmodificatie het ‘cloud point’ significant (p<0.05) zal dalen, zowel onder 
methode B als C. Dit ligt in lijn met de verwachtingen en kan men toeschrijven aan de 
introductie van apolaire eindstandige functies op de Pluronic® keten. Een toenemende 
hydrofobiciteit zal het ‘cloud point’ doen dalen, een toenemende hydrofiliciteit zal het 
‘cloud point’ verhogen. Dit ligt eveneens in lijn met de bevindingen van Cardoso da Silva 
et al (246) voor blokcopolymeren ((PE0)10(PPO)16(PEO)10 en (PEO)1(PPO)17(PEO)1), 
waarbij er gesuggereerd wordt dat architectuur van de ketenfragmenten de 
solvatatiecapaciteiten van water zal beïnvloeden. Huibers et al (247) stelden een 
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theoretische calculatiemethode op voor de bepaling van het ‘cloud point’ van niet 
ionische surfactantia van apolaire ketens met verschillende structuren.   
Een beduidend aspect voor het plotten in celcultuurmedium is de invloed van aanwezige 
zouten op het fasengedrag van Pluronic® F127 oplossingen. Er zijn verschillende studies 
betreffende het effect van zouten op het ‘cloud point’ van niet-ionische surfactantia (248-
250). Echter zijn de effecten van hydrotrope, ionische surfactantia (213, 218) en 
alcoholen of andere polaire moleculen niet duidelijk (251).  
Jørgensen et al (252) en Bahadur et al (253) bestudeerden het ‘cloud point’ van PEO-
PPO-PEO triblokcopolymeren in de aanwezigheid van anorganische zouten, waarbij 
eveneens de temperatuur voor het ‘cloud point’ daalt. De effecten van zout zijn 
beschreven in termen van ‘salting in’ en ‘salting out’ en volgen de Hofmeister serie (249). 
De aanwezigheid van verschillende additieven op het fasengedrag van Pluronic® 
blokcopolymeren werd bestudeerd door Pandya et al (249).  
III.2.3. Bepaling van de kritische miceleigenschappen van Pluronic F127 
oplossingen. 
 
De kritische triblokcopolymeerconcentratie waarbij onder isotherme omstandigheden, 
thermodynamisch stabiele micellen gevormd worden, wordt de ‘critical micelle 
concentration’ (CMC) genoemd (254). Een analoge definitie bestaat voor de temperatuur. 
Indien deze een kritische waarde (Critical Micelle Temperature, CMT) overstijgt, worden 
micellen gevormd. 
Lichtverstrooiing en fluorescentie spectroscopie experimenten hebben aangetoond dat 
PEO-PPO-PEO blokcopolymeren van geschikte PPO/PEO composities en moleculair 
gewicht effectief polymoleculaire aggregaten in oplossing vormen. De CMC van niet-
ionaire oppervlakte actieve stoffen in waterig midden neemt af met toenemende 
temperatuur (137, 142, 255). De bijdrage van de entropie speelt hierbij een belangrijke 
rol (256). Het vormen van micellen hangt af van de hydrofoob associërende 
eigenschappen van de PPO blokken, dewelke op hun beurt afhankelijk is van de 
temperatuur. Indien de concentratie of temperatuur verhoogd wordt zullen er sferische 
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micellen gevormd worden. Bij een zekere temperatuur en concentratie zullen de 
aggregaten aanleiding geven tot een fasenseparatie, dit word gekarakteriseerd als het 
vertroebelingspunt (cloud point) (257-258). 
Door gebruik te maken van statische en dynamische lichtverstrooiingsmethoden, stelden 
Zhou et al (225) het bestaan van drie temperatuurzones vast, waaronder; ‘unimer’, 
‘transition’ en ‘micelle regions’. Bij kamertemperatuur worden deeltjes met een 
hydrodynamische straal van 2.3 nm en een brede polydispersiteit gedetecteerd. Boven 
50°C zullen micellaire moleculaire gewichten lineair toenemen met de temperatuur terwijl 
de hydrodynamische straal constant blijft bij ongeveer 8 nm (225). Wanka et al (138) 
bevestigden dat de aggregaatnummers toenemen met de temperatuur terwijl de 
micelstraal ongeveer constant blijft. 
Spectroscopische technieken, gebaseerd op optische absorptie of emissie van licht van 
een bepaalde ‘probe’ molecule zijn degelijke methoden voor het onderzoeken van een 
breed gamma aan fysico-chemische  eigenschappen van micellaire oplossingen (259). 
Fluorescentieprobes worden gebruikt door Turro et al (260) tijdens hun onderzoek naar 
het gedrag van PEO-PPO blokcopolymeren in water. 
Alexandridis et al (142) maakten gebruik van een hydrofobische fluorescentieprobe (i.e. 
diphenylhexatrieen, DPH) voor de bepaling van het begin van micellering van een aantal 
Pluronic® blokcopolymeren in waterig midden. De fluorescentie-efficiëntie van DPH is nul 
in een hydrofiele omgeving. Deze methode vormt dus een gevoelige indicator voor 
micelvorming met een toenemende oplossingstemperatuur en copolymeerconcentratie. 
Hierdoor kan de CMC en CMT data bekomen worden, gecorreleerd aan het moleculair 
gewicht van de Pluronics® en de PPO/PEO verhouding (142). 
Alexandridis et al (256) publiceerden de effecten van temperatuur op de 
micelleringseigenschappen en de structuur van Pluronics® P104 en F108. De CMC en CMT 
gegevens worden bekomen voor waterige copolymeeroplossingen met een ‘dye 
solubilization’ methode (142) en bevestigd met ‘differential scanning calorimetry’  (DSC), 
oppervlaktespanning, dichtheid, lichtverstrooiingsintensiteit en fluorescentie 
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spectroscopie experimenten. De beste overeenkomst tussen de verschillende technieken 
werd bekomen indien de kritische micellaire concentratie bepaald werd via: 
(i) het begin van de oplosbaarheid van een hydrofobe kleurstof
(ii) het begin van een endotherme transitie waargenomen in DSC
(iii) de hoge concentratie breuk in het plot van de oppervlaktespanning in
functie van de  polymeer concentratie
(iv) de eerste breuk in het plot van het partiële specifieke volume in functie van
de temperatuur (curve)
(v) het begin van de toename in lichtverstrooiingsintensiteit
(vi) de onbuigbaarheid in de sigmoïdale curve van de pyreen fluorescentie-
emissie intensiteit I1/I3 verhouding in functie van de temperatuur
Deze aanwijzigingen vereenvoudigen de rapportering van consistente CMC en CMT 
gegevens voor amfifiele copolymeeroplossingen. De lichtverstrooiingsmetingen zijn een 
meer gevoelige techniek om de micelvorming in beeld te brengen. De eigenschap van 
zeer kleine deeltjes om invallend laserlicht in alle richtingen te verstrooien wordt gebruikt 
om het punt waar de micellen gevormd worden in kaart te brengen. De belangrijkste 
voorwaarde om lichtverstrooiing te krijgen, is dat de diameter van de lichtverstrooiende 
deeltjes veel kleiner is dan de golflengte van het invallende licht zelf. De verstrooiing van 
het invallende licht is symmetrisch in alle richtingen als de diameter van het deeltje niet 
groter is dan 1/20ste van de golflengte van het invallende licht (261). Bij grotere 
afmetingen is de verstrooiing asymmetrisch.  
Pluronic® F127 oplossingen met een concentratiebereik van 0.1 tot 10 mg/ml worden 
onderworpen aan een temperatuursinterval van 20 tot 40°C terwijl elke twee graden 
Celsius een datapunt wordt opgenomen. Hiervoor wordt de intensiteit van het verstrooide 
licht gemeten, als gemiddelde over een tijdsinterval, onder een hoek van 90° ten 
opzichte van de invallende lichtbron. Indien de intensiteit van het verstrooide licht 
uitgezet wordt in functie van de temperatuur (Figuur III.2.1), dan wordt een breekpunt 
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Figuur III.2.1- Verstrooiingsintensiteit voor drie Pluronic F127 concentraties in functie 
van de temperatuur. (Χ) 10 mg/ml, (■) 2.5 mg/ml, (◊) 0.1 mg/ml. De CMT waarde 
wordt bepaald door de intersectie van de lineaire regressielijnen vóór en na het 
breekpunt van de curven. 
Dezelfde metingen worden herhaald voor Pluronic F127 BMA. De waarden van de CMT, 
gevonden voor zowel de ongemodificeerde als de gemodificeerde variant van Pluronic
F127 voor de verschillende geteste concentraties worden weergegeven in Tabel III.2.2. 
Tabel III.2.2 - CMT waarden voor verschillende concentraties Pluronic F127 en Pluronic
F127 BMA (n=1). 
CMT [°C] 
Concentratie [mg/ml] 
Pluronic F127 Pluronic F127 BMA
0.05 36.18 36.15 
0.10 35.10 33.95 
0.25 33.20 32.70 
0.50 33.20 29.30 
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1.00 29.35 30.20 
2.50 27.20 28.30 
5.00 26.65 26.80 
10.00 25.80 25.49 
25.00 23.10 23.30 
Als deze waarden ten opzichte van elkaar uitgezet worden (Figuur III.2.2), worden er 
































Figuur III.2.2 - Exponentieel verband tussen de temperatuur en de kritische 
micelconcentratie. (■)Pluronic F127(□)Pluronic F127 BMA.
Uit de thermodynamica van het ‘closed association’ model voor de micelvorming 
beschreven in paragraaf III.2.1, kan worden nagegaan of de experimentele resultaten de 
gemodelleerde afleidingen voor de micelthermodynamica volgen. Uit dit model blijkt dat:  
∆H° = R[δ ln (X)/δ(1/CMT)]p [III.9] 
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Anders kan ook geschreven worden dat: 
1/CMT = R/∆H° ln (X) + cte  [III.10] 
Dit resulteert in een lineair verband bij uitzetting van 1/CMT in functie van het natuurlijke 
logaritme van de concentratie in molfractie eenheden. Uit de helling van de curve kan de 
micelvormingsenthalpieverandering afgeleid worden gezien ze staat voor R/∆H°. Deze 
plots voor Pluronic F127 en Pluronic F127 BMA worden weergegeven in Figuur III.2.3. 




























Figuur III.2.3 - Reciproke waarde voor de CMT versus de copolymeer concentratie ln X 
(in molfractie eenheden). Uit de helling van deze plot kan de micellisatie-enthalpie 
afgeleid worden, die op zijn beurt toegang geeft tot diverse thermodynamische 
parameters. 
Voor een 1% (g/v) oplossing van de al dan niet gemodificeerde Pluronic F127 
blokcopolymeren worden de thermodynamische parameters bij hun respectievelijke 
kritische miceltemperatuur weergegeven in Tabel III.2.3. 
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Tabel III.2.3 - Thermodynamische parameters voor het micel-vormingsproces van 1% 
(g/g) oplossing bij hun respectievelijke CMT (n=3). 
 
 Pluronic F127 Pluronic F127 BMA 
∆H° 369 ± 7  kJ.mol-1 363 ± 8 kJ.mol-1 
∆S° 1.328 ± 22 kJ.mol-1K-1 1.335 ± 25 kJ.mol-1K-1 
∆G° -27.7 ± 2.5 kJ.mol-1 -26.8 ± 3.1 kJ.mol-1 
 
 
De verschillen tussen de thermodynamische parameters weergegeven in Tabel III.2.3 
kunnen als niet significant (p<0.05) verschillend beschouwd worden. De chemische 
modificatie van de Pluronic® F127 hydroxyleindgroepen heeft geen invloed op het 
micelvormingsproces. Dit ligt in lijn met de verwachtingen, aangezien de 
eindgroepmodificatie relatief klein is ten opzichte van de veel grotere Pluronic® keten. 
Deze waarden voor de thermodynamische parameters zijn vergelijkbaar met de waarden 
voor Pluronic® F127, gepubliceerd door Pandit et al (262). 
III.2.4. Invloed van de chemische eindgroepmodificatie van Pluronic F127 
op de micelgrootte. 
 
Informatie over de dimensies van de gevormde micellen kan verkregen worden door 
dynamische lichtverstrooiingsmetingen (DLS) (263). Gezien micellaire systemen 
onderhevig zijn aan Brownse bewegingen, wordt de Rayleigh-verstrooiing beïnvloed en 
resulteert dit in fluctuaties van de intensiteit van het verstrooide licht. Deze fluctuaties 
worden gemeten via DLS en in relatie gebracht met de diffusiecoëfficiënt door middel van 
een wiskundige functie; namelijk de autocorrelatie. Uit deze functie wordt eerst de 
vervalconstante berekend. Deze grootheid wordt vervolgens gebruikt om de diffusie-
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met:  n  = brekingsindex 
 λ  = golflengte van het invallend licht 
 θ  = hoek waaronder het verstrooide licht wordt gemeten 
τ  = vervalconstante  
 
Aan de hand van de Stokes-Einstein vergelijking kan dan uiteindelijk de 






=       [III.8] 
 
Waarin:  
kB  = Boltzmann constante (1.38.10-23 J/K) 
  T  = absolute temperatuur (K) 
  η0  = viscositeit van het solvent (cP) 
  D0  = diffusieconstante bij oneindige verdunning 
 
Bij dynamische lichtverstrooiingsmetingen wordt de deeltjesgrootte niet rechtstreeks 
gemeten. Er wordt een grootheid gemeten die eigen is aan een deeltje, waaruit 
vervolgens de diameter onder dezelfde omstandigheden kan berekend worden. 
De deeltjesgrootte wordt gemeten voor het niet-gemodificeerde Pluronic F127 en voor 
Pluronic F127 BMA. Bij 30°C zijn er in alle oplossingen micellen aanwezig daar ze boven 
de CMT ligt voor de aangewende concentratie. De lichtverstooiing wordt telkens gemeten 
onder een hoek van 90°C. In huidig werk wordt gebruik gemaakt van de CONTIN 
methode (“Non-Negatively Constrainted Least Squares”) voor de analyse van de 
autocorrelatie-functie. Deze optie in de deeltjesgroottedistributiesoftware wordt 
algemeen gebruikt voor de studie van Pluronic micellen via DLS (137, 264). Uit het 
analyserapport worden drie verschillende distributies verkregen, gebaseerd op intensiteit, 
volume en aantal.  
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Een intensiteitsverdeling houdt vooral rekening met de intensiteit van het verstrooide 
licht. Aangezien de intensiteit van dat licht evenredig is met de zesde macht van de 
deeltjesstraal, zijn de enkele grote deeltjes veel zichtbaarder dan de vele kleine deeltjes. 
Hierdoor kan de gemiddelde diameter groter zijn dan in realiteit. De volumeverdeling 
houdt rekening met het volume van de deeltjes, waardoor de grote deeltjes het 
schijnbaar gemiddelde eveneens kunnen verhogen. De laatste verdeling, die gebaseerd is 
op het aantal deeltjes verwaarloost de grotere deeltjes aangezien ze in veel kleinere 
aantallen voorkomen, waardoor de deeltjesgroottedistributie een lagere waarde 
weergeeft. Indien tot dezelfde waarde gekomen wordt volgens de drie verschillende 
distributies, dan wordt gesproken van een homogene deeltjesgrootte. In de praktijk komt 
het neer op drie verdelingen die slechts weinig verschillen in gemiddelde 
deeltjesdiameter. 
De invloed van de chemische modificatie van de eindgroep op de miceldiameter wordt 
weergegeven in Figuur III.2.4, welke de intensiteitsverdeling van de hydrodynamische 
diameter weergeeft. Ook na modificatie komen er nog micellen voor in een monomodale 
verdeling zonder de aanwezigheid van grotere aggregaten. Ze bezitten een vergelijkbaar 
maximum en hebben geen significant verschil in polydispersiteitsindex (PDI 1.43). Er kan 
duidelijk een monomodale verdeling van de micelgrootte waargenomen worden met een 
gemiddelde waarde van 21 nm ± 1 nm. Prud’homme et al (265) maakten gebruik van 
small angle neutron scattering (SANS) om de micellen van Pluronic F127 te 
karakteriseren. Uit deze studies kan opgemaakt worden dat dit overeenkomt met een 
aggregatienummer van 48 ± 2. Een aggregatienummer is een beschrijving van het aantal 
moleculen die aanwezig zijn in een micel eens de kritische micelconcentratie (CMC) 
bereikt is. Meer specifiek wordt deze gedefinieerd als het gemiddelde nummer van 
surfactantmonomeren in een sferische micel (266). Er werd tevens bewezen dat de straal 
van de micelkern (~4.4 nm) en het aggregatiegetal van de micellen onafhankelijk zijn 



























Figuur III.2.4 - Distributie van de miceldiameter van de Pluronic® F127 en BMA derivaten 
waarbij een contin analyse werd aangewend volgens de intensiteitsverdeling. 
De gemiddelde waarden van de metingen worden weergegeven in Figuur III.2.5. In dit 
diagram wordt de verdeling geanalyseerd volgens de intensiteit, het volume en het 





















Figuur III.2.5 - Overzicht van de gemiddelde miceldiameter van Pluronic® F127 en 
Pluronic® F127 BMA, gemeten via DLS en geanalyseerd via de contin benadering, met de 
weergave van de intensiteits-, volume en de getal gemiddelden (n=3). 
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Uit de metingen blijkt dat de chemische modificatie van de hydroxylgroepen geen 
significante (p<0.05) vergroting van de miceldiameter tot gevolg heeft. In het werk van 
I. Swennen (267), werd voor de Pluronic® F127 depsipeptidederivaten een significante
vergroting waargenomen van de miceldiameter. Dit kan men toeschrijven aan de 
omvang van de de eindstandige groepen.  
Het is belangrijk dat de polymeriseerbare eindgroepen beschikbaar zijn voor latere 
intermicellaire radicalaire vernettingsreacties die aanleiding geven tot een 
driedimensioneel polymeernetwerk. Daarom bestaat er de mogelijkheid dat door een 
verandering van de polariteit van de eindgroepen, deze niet meer beschikbaar zijn aan 
het oppervlak van de micel, maar eerder de hydrofobe omgeving van de micellen zouden 
prefereren. Dit resulteert in een dalende miceldiameter omdat er een soort ‘flower-micel’ 
(137) zou ontstaan.
Figuur III.2.6 - Verkleinen van de miceldiameter onder invloed van de graad van het 
terugplooien van de eindgroepen in de micelkern. Uiteindelijk wordt een flower-micel 
verkregen (rechts). 
De toename van de diameter in de intensiteitsmode kan verklaard worden door de 
toegenomen lengte van de hydrofiele blokken, die bepalend is voor de straal van de 
micelcorona of eventueel door een toename in het aggregatiegetal. Hierdoor is de 
hypothese van de ‘flower-micel’ en de bijgaande verkleinde miceldiameter niet van 
toepassing.  
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Pluronics zijn in staat een fysische gel te vormen door het opwarmen van 
geconcentreerde waterige oplossingen (268). Deze fysische gelering uit zich door een 
plotse toename in de viscositeit van de polymeer/water systemen (137-141). 
Verschillende mechanismen worden reeds voorgesteld als drijvende kracht van deze 
thermoreversibele gelvorming. Rassing en Attwood (143) wijzen deze geltransitie toe aan 
intrinsieke veranderingen in de miceleigenschappen, waaronder de toename van de 
miceldiameter en het aggregatiegetal. Vadnere et al (145) verklaarden dat de gelvorming 
te wijten is aan een entropische verandering met betrekking tot lokaal geordend water in 
de buurt van de hydrofobe PPO ketensegmenten. De entropieverandering van de 
evenwichtsreactie is tegen de normale verwachting in positef aangezien er een 
structurering optreedt door aggregatie van hydrofobe segmenten. Maar het feit dat een 
grote hoeveelheid gebonden water vrijgesteld wordt, wat voor de gelering geabsorbeerd 
was aan het hydrofobe gedeelte, zorgt voor een enorme toename in het aantal 
vrijheidsgraden dat de ordening overtreft. Dit resulteert in een spontaan geleringsproces 
indien de temperatuur toeneemt, zodat de entropieterm (T∆S) in de eerste wet van 
thermodynamica de nadelige enthalpie kan overwinnen.  
Wanka et al (265) en Wang en Johnston (140) speculeerden in de richting van een 
geordende driedimensionele toestand of netwerkvorm van de micellen. Deze studie 
bewijst dat de toename in viscositeit gepaard gaat met een “hard sphere crystallization”. 
Experimenteel kon vastgesteld worden dat dit punt overeenkomt met het overschrijden 
van de kritische micel volumefractie van 0.53 (bolstapeling van de micellen). Bij verdere 
temperatuursverhoging kan er een nieuwe fasentransitie waargenomen worden welke 
overeenkomt met het smelten van de fysische hydrogel. Bij deze hogere temperaturen 
worden de kristallijne domeinen verstoord door de contractie van de micellen, waardoor 
de viscositeit van de polymeer/wateroplossing weer drastisch verlaagd wordt (193, 232). 
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Door het verdwijnen van de kristaldomeinen gaan tevens de fysische knooppunten van 
het netwerk verloren. Het temperatuursgebied waarin de fysische gelen stabiel zijn is 
evenredig met de polymeerconcentratie. Indien de concentratie hoger is dan 35% (g/g) 
kan het smelten van de gelen niet waargenomen worden. De geltoestand gaat in deze 
gevallen rechtstreeks over in de fasenontmenging. Bij nog verder verhogen van de 
temperatuur (boven 100°C), wordt de ontmengingstemperatuur bereikt. Vanaf dit punt 
zijn zowel PPO als PEO niet meer oplosbaar in water waardoor een turbide oplossing 
wordt bekomen.  
III.3.2. Bepaling van het visco-elastisch gedrag van hydrogelen met 
oscillatiereologie. 
De sol-gel overgang van Pluronic F127 oplossingen wordt bestudeerd met behulp van 
oscillatiereologie. Met deze techniek kan het visco-elastisch gedrag van polymeren of 
polymeeroplossingen in beeld gebracht worden. Voor deze metingen wordt gebruik 
gemaakt van twee parallelle platen waartussen de polymeeroplossingen aangebracht 
kunnen worden. De aangebrachte vervormingen of afschuifkrachten van de bovenste 
plaat ten opzichte van de onderste kunnen gestuurd worden als continu roterende 
bewegingen of in oscillerende bewegingen zoals weergegeven in Figuur III.3.1.  
Figuur III.3.1 - Voorstelling van de sinusoïdale vervormingsgolf op het materiaal tijdens 
een reologisch experiment. 
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Polymeren, polymeersmelten of oplossingen van polymeren gedragen zich echter niet als 
ideale vloeistoffen of vaste stoffen maar eerder als een combinatie van beide, dus ‘visco-
elastisch’. Een deel van de energie wordt gebruikt voor de elastische vervorming, terwijl 
de resterende energie verloren gaat als warmte door een viskeuze vervorming.  
Om het tijdsafhankelijk visco-elastisch gedrag van materialen na te gaan, zijn 
dynamisch-mechanische testmethodes noodzakelijk (269). De instrumenten die hiervoor 
worden gebruikt kunnen sinusoïdaal veranderende krachten aanbrengen met een 
bepaalde amplitude en frequentie. Dit principe kan worden toegepast via oscillatietesten 
met een reometer. Door middel van een periodiek veranderende kracht kan onderscheid 
worden gemaakt tussen het elastische en het viskeuze gedrag van een materiaal na een 
aangebrachte spanning of deformatie (270). 
Naar analogie met de wet van Hooke (271) wordt de relatie tussen de spanning en 
vervorming bepaald door een frequentie-afhankelijke complexe modulus G*(ω), die in 
geval van visco-elastische materialen is samengesteld uit een opslagmodulus G’, volledig 
in fase met de aangelegde vervorming en een verliesmodulus G’’, die een faseverschil 
van 90° vertoont met de sinusoïdale vervorming. De moduli staan met elkaar in relatie 
volgens de imaginaire uitdrukking: G* = G’ + iG’’. De opslag- en verliesmodulus kunnen 
als volgt uit de oscillatiemetingen achterhaald worden (271): 
 
  G’(ω) = σ0/γ0 cosδ      [III.11]  
G”(ω) = σ0/γ0 sinδ      [III.12]     
 
De opslagmodulus stelt de hoeveelheid energie voor die wordt opgeslaan per cyclus (i.e. 
ideale vaste stof-respons), terwijl de verliesmodulus de hoeveelheid energie voorstelt die 
tijdens één cyclus wordt gedissipeerd (i.e. ideale vloeistof-respons). De verhouding van 
G’ over G” wordt de dempingsfactor genoemd en komt overeen met tan δ.  
Om de visco-elastische eigenschappen van Pluronic® F127 oplossingen te bestuderen, is 
het belangrijk om het lineair visco-elastisch gebied te bepalen. Dit gebied wordt bekomen 
door G’ en G’’ in functie van de amplitude (vervorming γ) van de oscillerende beweging te 
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plotten. De fysische karakterisering van materialen gebeurt binnen de grenzen van dit 
lineaire gebied van kleine deformaties aangezien de interne structuur van de materialen 
op deze manier behouden blijft.  
Voor de bepaling van het visco-elastisch gebied werd een ‘amplitude sweep’ uitgevoerd 
voor drie verschillende Pluronic F127 concentraties (Figuur III.3.2). Het gebied waar de 
opslagmodulus constant blijft in functie van de amplitude (uitgedruikt in elongatie) is 
duidelijk waarneembaar voor de drie verschillende polymeerconcentraties. De sterkte van 
de gelen, evenredig met de opslagmodulus, neemt logischerwijs toe met de toenemende 
polymeerconcentratie. De lengte van het visco-elastisch gebied is vergelijkbaar voor de 
verschillende Pluronic F127 concentraties. Door toename van de vervorming van 0,05 
tot 1% blijft G’ lineair en G’’ quasi lineair. Op basis van deze resultaten werd 0.5% 
geselecteerd voor alle dynamische metingen. 
Figuur III.3.2 - Bepaling van het lineair viscoelastisch gebied voor Pluronic F127-
oplossingen bij 37°C. ▲ G’ 30% (g/g) oplossing, ∆ G’’ 30% (g/g) oplossing,● G’ 20% 
(g/g) oplossing, ○ G’’ 20% (g/g) oplossing. 
- 95 -
Figuur III.3.3 – Frequentie-afhankelijkheid van Pluronic F127 oplossingen bij 37°C, bij 
aanwenden van een vervorming van 0.5%. ▲ G’ 30% oplossing, ∆ G’’ 30% oplossing,● 
G’ 20% oplossing, ○ G’’ 20% (g/g) oplossing
De frequentie-afhankelijkheid van de fysisch vernette systemen wodt eveneens 
bestudeerd. Binnen het frequentie-interval van 0,1 tot 20 Hz wordt slechts een kleine 
frequentie-afhankelijkheid van G’’ vastgesteld (zie Figuur III.3.3). Bijgevolg wordt voor 
alle experimenten een frequentie van 3 Hz als standaard aangewend.  
De gelvorming van Pluronic F127 oplossingen in water wordt bestudeerd met oscillatie 
reologie (3 Hz, 0,5%) door een temperatuursprogramma. Alle metingen zijn uitgevoerd 
met een normaalkracht gelijk aan 0 N. Zoals weergegeven in Figuur III.3.4 wordt 
bevestigd dat met een stijgende polymeerconcentratie, de geleringstemperatuur daalt en 
de gelsterkte stijgt, zoals vertaald door de hogere G’. De complexe viscositeit van de 
polymeeroplossing volgt het verloop van de opslagmodulus gedurende het doorlopen 
temperatuursinterval. De metingen werden uitgevoerd tot een maximale temperatuur 
van 40°C. Dit had enerzijds te maken met het uitdrogen van het staal bij hogere 
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temperatuur (ondanks het gebruik van glycerol). Anderzijds is een temperatuur hoger 
dan de fysiologische niet relevant voor de binnen dit doctoaat beoogde toepassingen. 
Figuur III.3.4 - Thermische gelering van Pluronic F127 oplossingen gemeten met 
oscillatie reologie (3 Hz, 0,5%, 0 N). ■ G’ 30% (g/g) oplossing, ● G’ 25% (g/g) oplossing, 
♦ G’ 20% (g/g) oplossing
De geleringstemperatuur kan uit deze data op verschillende manieren geïnterpreteerd 
worden. Vanuit de reologische studie van thermoset harsen kan de geleringstemperatuur 
beschouwd worden als het punt waar G’ en G’’ gelijk worden. Brown et al (137, 272) 
maakten eveneens van deze aanpak gebruik om de geleringstemperatuur van PEO-PPO-
PEO oplossingen te bepalen. In de sol toestand bevindt het systeem zich in de vloeistof 
toestand waarin de viskeuze respons groter is dan de elastische. Dit heeft tot gevolg dat 
G’’ groter is G’. Echter, wanneer de fysische netwerkstructuur zich vormt, krijgt het 
systeem eerder de eigenschappen van een vaste stof, met een grotere bijdrage van de 
elastische component, (i.e. de opslagmodulus) tot gevolg in vergelijking met de viskeuze 
component van de complexe modulus G*. Door deze abrupte verandering dienen beiden 
elkaar dus te kruisen. De software van de reometer is in staat dit snijpunt te berekenen 
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wat dus beschouwd kan worden als de geleringstemperatuur voor de betreffende 
polymeerconcentratie.  
Zoals aangetoond in de publicatie van Winter en Chambon (273) is de enige juiste 
manier om een gelpunt te bepalen met reologie door een frequentie sweep uit te voeren. 
Hierbij gaat men kijken bij welke tijd tan(delta)=G”/G’ onafhankelijk is van de frequentie. 
Echter dient bij een frequentie sweep de gelering voldoende traag te verlopen om een 
G’G” spectrum te meten bij een gegeven frequentie. Uit de frequentie sweep 
experimenten (zie Figuur III.3.3) kan men afleiden dat de frequentie niet constant is, 
waardoor het Winter-Chambon (WC) criterium niet geldig is. Hierdoor dienen we het 
kruisingspunt met enige nuance te benaderen (274).  
Figuur III.3.5 - Bepalen van de geleringstemperatuur via het kruisingspunt punt van G’ 
(■) en G’’ (□) van een 30% (g/g) oplossing Pluronic F127 BMA.
Een voorbeeld voor een 30% (g/g) oplossing Pluronic F127 BMA wordt geïllustreerd in 
Figuur III.3.5. Opmerkelijk is dat het geleringspunt een viertal graden Celsius lager 
gesitueerd is. Dit kan geïnterpreteerd worden als het punt waar de ketenverstrengelingen 
zich vormen en een materiaal gevormd wordt waarvan de elastische component de 
Kruising G’ en G’’ 
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viskeuze overstijgt, dus waar het materiaal eerder als vaste stof dan als vloeistof dient 
beschouwd te worden. De eigenlijke toename in viscositeit, gekarakteriseerd door een 
zeer sterke toename in G’, gebeurt slechts bij verdere temperatuursverhoging waarbij 
het micel-kristalrooster wordt opgebouwd. 
Uitgaande van de hierboven vermelde resultaten kan er een fasendiagram opgesteld 
worden vóór en na chemische modificatie. De intersectie tussen G’ en G’’ voor 
verschillende polymeerconcentraties variërend van 15 tot 30% (g/g) met een 
intervalgrootte van 2%, werd bepaald voor zowel het niet gemodificeerde Pluronic F127 
als voor Pluronic F127 BMA. De invloed van de chemische eindgroepverandering op 
























Figuur III.3.6 - Sol-gel fasendiagram van Pluronic F127 en Pluronic  F127 BMA voor 
verschillende concentraties (n=3). 
De modificatie van de eindgroep van Pluronic F127 heeft een significante (p<0.05) 
invloed op het fysische geleringsproces. Niet enkel is er een verhoging van de 
geleringstemperatuur van 3 tot 4 graden Celsius waarneembaar, alsook wordt de sterkte 
van de gelen sterk verminderd zoals aangegeven door de lagere waarden voor G’ voor 
Pluronic F127 BMA (Figuur III.3.7). Deze invloed is onverwacht aangezien er weinig 
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verschillen waarneembaar zijn in het micel-vormingsgedrag. Het modificeren van de 
eindgroep verstoort in een niet onbelangrijke mate de fysische gelering van PEO-PPO-
PEO-blokcopolymeren. De bekomen resultaten liggen in dezelfde lijn met de bevindingen 
van I. Swennen (267) voor Pluronic F127 depsipeptidederivatten.  
Figuur III.3.7 - Vergelijking tussen het geleringsgedrag van Pluronic F127 en Pluronic 
F127 BMA bij 37°C, ■ G’, 30% (g/g) oplossing Pluronic F127, ● G’ 30% (g/g) oplossing 
Pluronic F127 BMA. 
De factor die fysische gelering veroorzaakt, is de stapeling van de micellen in een 
kristalrooster indien een kritische micel volumefractie van 0.53 overschreden wordt. Door 
de kleine toename in miceldiameter na chemische modificatie (zie paragraaf I.5.2) is het 
eventueel mogelijk dat de temperatuur waarbij de micellen 53% van het totale volume 
innemen pas bij hogere waarden plaatsvindt. 
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III.3.3. Calorimetrische studie van de sol-gel transitie van Pluronics.
Naast reologie wordt eveneens gebruik gemaakt van DSC om de gelering van Pluronic
F127 oplossingen in water in beeld te brengen. De DSC-apparatuur bevat naast elkaar 
gelegen, gelijke compartimenten voor monster en referentie. Het referentie 
compartiment bevat een leeg, gesloten aluminium pannetje. In het monster 
compartiment wordt eenzelfde gesloten aluminium pannetje geplaatst, gevuld met 10-15 
mg staal. Het staal wordt met een gecontroleerde snelheid verwarmd. Er wordt een 
grafiek weergegeven waarin de warmtetoevoer tegen de temperatuur wordt uitgezet. De 
verkregen thermische scan wordt vervolgens geanalyseerd.  
De temperatuurspiek in een warmtecurve stemt overeen met het gel ‘smeltpunt’ Tgel en 
het oppervlak onder de piek met de enthalpie van geleren. Belangrijk om op te merken is 
dat er hysteresis zal optreden in het gelgedrag. Hierbij zal de gel naar sol transitie 
(smelten) niet perfect samenvallen met de sol naar gel overgang.  
Een voorbeeld van DSC thermogrammen van verschillende Pluronic F127 oplossingen 
wordt weergegeven in Figuur III.3.8. Bij opwarmen van de oplossingen van 0 tot 40 
graden Celsius wordt er een duidelijke endotherme piek waargenomen die verschuift 
naar lagere temperaturen bij stijgende polymeerconcentraties. 
Figuur III.3.8 – DSC thermogrammen van Pluronic F127 oplossingen in water voor een 
concentratiegebied van 15 tot 20% (g/g) (n=1) met een opwarmsnelheid van 2°C/min. 
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Om de endotherme signalen te verklaren wordt een detailweergave van een 25% (g/g) 
oplossing van Pluronic F127 weergegeven in Figuur III.3.9. Uit deze figuur blijkt dat de 
curve opgebouwd is uit een overlap van drie verschillende signalen (I tot III). Het 
voornaamste signaal, weergegeven als I in het thermogram, staat voor de endotherme 
unimeer naar micel transitie zoals beschreven in paragraaf III.2. Deze transitie is 
verantwoordelijk voor het merendeel van de gemeten transitie-enthalpie van ±3.8 J/g 
polymeeroplossing. Signalen II en III leveren in vergelijking met signaal I een bijna 
verwaarloosbare bijdrage tot de gemeten enthalpie. Uit literatuurgegevens (137) blijkt 
dat transities II en III toegewezen kunnen worden aan respectievelijk de fysische 
gelering van de polymeeroplossing en de reorganisatie van de micellen in de geltoestand. 
Figuur III.3.9 - DSC thermogram van een Pluronic  F127 oplossing 25% (g/g) met een 
opwarmsnelheid van 5°C/min. 
Door het voorkomen van het endotherm signaal bij de gelering van Pluronic F127 
oplossingen is het mogelijk om deze techniek te gebruiken voor de evaluatie van de 
geleringstemperatuur. In vergelijking met reologie is het gebruik van DSC zeer 
interessant gezien beperkte monsterhoeveelheden volstaan. Echter zal door de geringe 
intensiteit van het signaal de sol-gel transitie enkel duidelijk detecteerbaar zijn vanaf een 
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polymeerconcentratie van 25% (g/g). Om een overzicht te geven, worden de 
geleringstemperaturen voor een 25, 27.5 en een 30% (g/g) oplossing bekomen via DSC 
en reologie getoond in  Tabel III.3.1. De temperatuur bij de ‘onset’ van het endotherme 
signaal dat staat voor de sol-gel transitie wordt gekozen als de geleringstemperatuur.   
Tabel III.3.1 - Geleringstemperatuur van verschillende Pluronic F127 oplossingen 
gemeten via DSC en reologie (n=3). 
Geleringstemperatuur [°C] 
Polymeerconcentratie Pluronic F127
25% (g/g) 27.5% (g/g) 30% (g/g) 
Reologie G’ X G’’ 14.55 ± 1.22 10.55 ± 1.02 9.3 ± 0.85 
DSC 15.22 ± 1.18 13.35 ± 1.15 11.52 ± 1.14 
Reologie viscositeit 18.30 ± 0.98 14.69 ± 0.96 12.80 ± 1.21 
Uit de vermelde waarden kan opgemaakt worden dat de geleringstemperatuur gemeten 
via DSC zich situeert tussen de geleringstemperaturen gemeten via reologie volgens de 
twee verschillende interpretatiemethodes van het geleringspunt. Duidelijk is dat dezelfde 
trend vastgesteld wordt in alle datareeksen. Gezien de kleine monsterdimensies voor de 
DSC metingen en het feit dat de DSC data in relatie te brengen zijn met de gegevens 
verkregen uit reologie experimenten, werd van deze techniek gebruik gemaakt om de 
invloed te bestuderen van chemische modificatie op de geleringstemperatuur voor alle 
Pluronic F127 derivaten. De verschillende waarden voor de 25% (g/g) oplossingen 
worden weergegeven in Tabel III.3.2. Uit de analyse van deze resultaten blijkt dat de 
chemische modificatie van de eindgroep aanleiding geeft tot een significante (p<0.05) 
verhoging van de geleringstemperatuur (zoals ook waargenomen in de reologie data).  
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Tabel III.3.2 - Geleringstemperatuur van de verschillende Pluronic F127 derivaten (25% 
(g/g) oplossing), gemeten via DSC (n=3).  
Type Pluronic F127 Geleringstemperatuur 
25% (g/g) oplossing [°C] 
diol 15.22 ± 1.18 
bismethacrylaat 17.01 ± 0.74 
bisacrylaat 18.32 ± 0.35 
bisamine 16.20 ± 0.42 
bisacrylamide 16.89 ± 0.83 
bisthioacetaat 20.21 ± 0.58 
di-IPTS 19.87 ± 1.12 
In het werk van I. Swennen (267) wordt er eveneens een significante stijging van de 
geleringstemperatuur voor de depsipeptidederivaten van Pluronic F127 waargenomen 
met een 4 tal graden Ceclius. Dit ligt in lijn met de bekomen resultaten.  
III.3.4. Studie van de sol-gel transitie van Pluronics met behulp van de
‘tube inversion method’. 
In voorgaande paragrafen hebben we de term ‘gel’ in een consistente en betekenisvolle 
manier omschreven. Echter zal een geltoestand makkelijker te herkennen zijn dan te 
definiëren (if it looks like jello, feels like jello and responds like jello it must be a gel) 
(275). In de literatuur wordt veelvuldig gebruik gemaakt van de ‘tube inversion method’ 
voor de bepaling van de geleringstemperatuur (276).  
Er werd reeds beschreven hoe fysische gelen hun integriteit verliezen door verdere 
verwarming van de stalen. Gezien deze temperaturen ver boven kamertemperatuur 
liggen, is de partiële verdamping van het water in de hydrogelen niet ondenkbaar. Deze 
evaporatie zorgt voor praktische problemen zowel voor DSC als voor reologie, waardoor 
geopteerd dient te worden voor een andere methodiek. Stalen kunnen in gesloten glazen 
buisjes gebracht worden, waardoor de verdamping geen probleem vormt. 
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Voor deze experimenten worden gelen van Pluronic F127 en Pluronic F127 BMA 
geëvalueerd. Indien aan deze data ook de gegevens uit Figuur III.3.6 worden 
toegevoegd, dan kan het sol-gel-sol fasendiagramma verkregen worden voor zowel de 
gemodificeerde als de niet gemodificeerde Pluronic F127 gelen. De gecombineerde data 



























Figuur III.3.10 - Invloed van de chemische modificatie op zowel de sol-gel als de gel-sol 
transitie. De sol-gel overgangen zijn bekomen uit de reologiemetingen bij een toename 
van de viscositeit. Pluronic F127: (•); Pluronic F127 BMA: (). 
Uit deze metingen blijkt dat naast een verhoging van de sol-gel temperatuur een sterke 
verlaging van de gel-sol transitietemperatuur waar te nemen is. Hieruit kan afgeleid 
worden dat de chemische modificatie van de alcohol-eindgroepen zorgt voor een 
algemene verlaging van de thermische stabiliteit van de fysische hydrogelen. De nieuwe 
eindgroepen veroorzaken een reductie van het gel-gebied in het fasendiagramma. Toch 
blijft de typische gelering bij fysiologische omstandigheden gevrijwaard. 
Calorimetrische studies zijn handig voor het direct meten van de geleringsenthalpie 
(smelten). De ‘tube inversion method’ daarentegen is een eenvoudige en populaire 





III.3.4.1. Studie van de invloed van NaCl op de sol-gel transitie van 
Pluronics.
Om tegemoet te komen aan de eis van Pluronic hydrogelen als biomimetische 
draagstructuur, worden isotonische formuleringen getest. Deze evaluaties zijn relevant 
om in een latere paragraaf het fasengedrag van Pluronic hydrogel oplossingen te 
bepalen bij het plotten in celcultuurmedium. Hierbij wordt het effect van een 0.9 % (g/v) 
NaCl oplossing op de geleringstemperatuur bestudeerd met behulp van reologie. De 
resultaten van deze metingen worden weergegeven in Figuur III.3.11 waarbij de lijnen 
staan voor de geleringstemperatuur bepaald door de kruising van G’ en G’’ en de 





















Figuur III.3.11 - Invloed van NaCl op de geleringstemperatuur van een oplossing 
Pluronic F127 gemeten via reologie door de kruising van G’ en G’’ (n=3). 
Het toevoegen van NaCl zorgt voor een significante (p<0.05) verlaging van de 
geleringstemperatuur, hetgeen volgens beide methodes kan vastgesteld worden en 
overeenstemt met de gegevens gepubliceed door El-Kamel (277). Het toevoegen van 
zout in een Pluronic oplossing zal zorgen dat het miceleringsproces begint bij een lagere 
polymeer concentratie (bij constante temperatuur) of bij een lagere CMT (bij een 
constante concentratie) (278-280).  
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Door het ‘salting out’ effect van anionen en alkalimetaalkationen wordt de sol-gel 
transitietemperatuur verlaagd (281-283). Hierdoor kunnen de oplosbaarheid en de 
reologische eigenschappen zoals het geleringsproces van Pluronic F127 in water 
beïnvloed worden door de aanwezigheid van anorganische zouten. Door de dissociatie 
van deze ionen in water (met als gevolg de vorming van een omringende watermantel) 
zijn er minder watermoleculen ter beschikking om te binden met de polymeren, waardoor 
het geleringsproces bij een lagere temperatuur zal plaatsvinden. Het toevoegen van zout 
kan een aanzienlijke verandering hebben in de structuur van micellen. Bahudur et al 
onderzochten uitgebreid de Pluronic micel structuur in de aanwezigheid van zouten 
(278, 280, 284-285). Het toevoegen van NaCl zorgt een daling van de 
transitietemperatuur van sferische naar staafachtige micellen (252).  
Het effect van zout toevoeging op de structuur van de micellen in Pluronic oplossingen is 
in veel studies analoog bevonden aan het temperatuurseffect. De aanwezigheid van zout 
zal de geleringstemperatuur en het vertroebelingspunt verlagen. Een uitzondering is 
KCNS, deze zal het vertroebelingspunt in een aantal Pluronic oplossingen verhogen 
(262, 286). Zouten spelen dus een belangrijke rol in het bepalen van de micelstructuur 
van Pluronics in oplossingen.  
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Figuur III.3.12 - Invloed van NaCl op de geleringstemperatuur en de gelsterkte van een 
oplossing van Pluronic F127 BMA gemeten via reologie.  
■ G’ 25% (g/g) F127 BMA + 0.9% (g/g) NaCl, ● G’ 25% (g/g) F127 BMA.
In overeenstemming met Yong et al (287) wordt er eveneens een toename in de 
gelsterkte waargenomen door toevoeging van NaCl. Yong et al bepaalden deze gelsterkte 
met een fysische methode gebaseerd op de tijd dat een bepaalde massa nodig heeft om 
een vooraf bepaalde afstand af te leggen door de gel. In dit werk worden de 
reologieresultaten gebruikt omdat de opslagmodulus in relatie staat met de fysische 
sterkte van de gel. De toename in gelsterkte samen met de reductie in 
geleringstemperatuur worden geïllustreerd in Figuur III.3.12.  
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III.4. Conclusies. 
 
De fysicochemische eigenschappen van een hydrogel zijn inherent verbonden met het 
ontwerp van een draagstructuur. Zo dient de fysische gelering behouden te blijven na 
modificatie om deze via de bioplotter technologie te kunnen verwerken. In dit hoofdstuk 
werd bestudeerd in welke mate de chemische modificatie van de Pluronic® eindgroep een 
invloed heeft op de fysicochemische eigenschappen van het systeem onder impuls van de 
lichaamstemperatuur. Hierin werd zowel gekeken naar het micel-vormingsproces als de 
fysische gelering. 
In het eerste deel werd de invloed van chemische modificatie van Pluronics® op de 
miceleringseigenschappen bestudeerd. Hierbij kan men concluderen dat het Pluronic® 
F127 BMA derivaat een vertroebelingspunt vertoont bij een lagere temperatuur ten 
opzichte van Pluronic® F127. Informatie over de dimensies van de gevormde micellen 
werd verkregen door dynamische lichtverstrooiingsmetingen (DLS), waaruit blijkt dat de 
chemische modificatie geen significante vergroting van de miceldiameter tot gevolg 
heeft. Alsook kunnen er geen verschillen in de thermodynamische parameters 
waargenomen worden. Het miceleringsgedrag werd enkel bestudeerd voor het BMA 
derivaat. Het geleringsgedrag in de volgende stap werd gekarakteriseerd voor alle 
derivaten, doordat dit de belangrijkste parameter is in de finale toepassing. 
De geleringseigenschappen werden bestudeerd via oscillatiereologie, dynamische 
differentiecalorimetrie (DSC) en de ‘tube inversion method’. Hieruit blijkt dat een 
chemische modificatie van de eindgroep aanleiding geeft tot een significante verhoging 
van de geleringstemperatuur voor alle derivaten. Het geleringsgedrag bij fysiologische 
temperatuur blijft behouden. Het toevoegen van de fysiologische zoutconcentratie zorgt 
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IV Ontwikkeling en karakterisatie 
van covalent vernette Pluronic® F127 
hydrogelen.  
 
IV.1. Inleiding.  
 
Waterige oplossingen van Pluronic® F127 die een reversibele thermische gelering kunnen 
ondergaan, vertonen een lage viscositeit bij omgevingstemperatuur en een uitgesproken 
viscositeitstoename door een kleine temperatuurstoename. Dit resulteert in een semi 
vaste hydrogel bij lichaamstemperatuur. Echter zal de bereikte viscositeitstoename niet  
groot genoeg zijn, wat resulteert in zwakke mechanische eigenschappen, beperkte 
stabiliteit, … Deze nadelen zullen de hydrogelsystemen ongeschikt maken voor 
biomedische applicaties (249-251). In dit hoofdstuk worden verschillende 
vernettingsstrategieën voor de gederivatiseerde Pluronic® F127 macromonomeren 
besproken. Hierbij combineert men het initiële reversibele thermo-responsieve gedrag 
met de voordelen van een permanent, covalent netwerk dat water kan opslaan (een 
hydrogel). De aard van de vernettingsreacties toegepast in dit werk, kunnen 
onderverdeeld worden in:  
 
(1) UV-fotopolymerisatie (radicalaire reactie) 
(2) Michaël-type reactie (nucleofiele additiereactie) 
(3) Siloxaanreactie (condensatiereactie) 
 
De verschillende polymerisatiestrategieën dienen milde vernettingcondities toe te laten in 
combinatie met cellen. Dit om in een verdere stap celencapsulatie mogelijk te maken via 
de bioplotter technologie.    
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IV.2. Vernetting van vinyl gebaseerde Pluronic® F127
macromonomeren.
IV.2.1. Irgacure 2959 als foto-initiator voor biomedische toepassingen. 
De foto-initiator is een kritische component van het UV venettingsproces (288-289). Het 
zal de polymerisatie initiëren om op een snelle manier een vernet product te bekomen. 
Als er UV licht ingestuurd wordt op een oplossing die foto-initiator bevat, zal dit 
geabsorbeerd worden, hetgeen aanleiding geeft tot een splitsing in reactieve fragmenten 
(cfr. een vrij radicaal of een kation). Het overgrote deel van de systemen zijn gebaseerd 
op vrije radicalen die kunnen reageren met de onverzadigde componenten (cfr. dubbele 
bindingen). Het emissiespectrum van de lichtbron van de lamp dient te overlappen met 
het absorptiespectrum van de gekozen initiator. De klasse van foto-initiatoren gebaseerd 
op het genereren van vrije radicalen beslaan 90% van de commercieel beschikbare 
soorten. Vrij radicalaire initiatoren kunnen beschreven worden als waterstof ontrekkende 
of alfa splitsende types (290). 
In huidig werk wordt gebruik gemaakt van het wateroplosbare 2-hydroxy-1-[4-(2-
hydroxyethoxy)phenyl]-2-methyl-1-propanon) (291) als foto-initiator met als 
commerciële naam Irgacure 2959 (Figuur IV.2.1). Indien deze foto-initiator in lage 
concentraties (≤ 0.05% (w/w)) toegevoegd wordt aan een waterige oplossing kan deze 
molecule als niet cytotoxisch beschouwd worden (291). In dit werk maakt men gebruik 
van een optimaal bevonden foto-initiator concentratie van 1 mol% (292). Deze waarde 
ligt voor de verschillende macromonomeren beneden de grens waarbij toxiciteit wordt 
waargenomen. 
Figuur IV.2.1 – Chemische structuur van Irgacure 2959 en de fotochemische reactie met 
de vorming van een  α-hydroxyketon. 
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Er wordt gewerkt bij een golflengte van 365 nm (UVA) met de transilluminator. Dit is niet 
de maximale absorbantie golflengte van Irgacure 2959 (276 nm - UVC), maar bevindt 
zich wel in de range van de excitatie. Alsook is de gekozen golflengte relatief veilig voor 
celencapsulatie (293) en zal UVA dieper in het substraat penetreren (294) wat kan leiden 
tot hogere gelfracties. 
Het UV-spectrum van de zon op aarde bestaat voor 95% uit UVA (295). Het is de minst 
schadelijke vorm van ultraviolet licht die nauwelijks door DNA wordt geabsorbeerd (263-
264). Door Bryant (291) werd bewezen dat een lichtintensiteit van 6 mW/cm2 geen 
aanleiding geeft tot celdood en kan aanvaard worden voor klinische applicaties. Het hier 
gehanteerde UVA systeem opent dus eveneens mogelijkheden naar celencapsulatie toe.   
Wanneer een foto-initiator geselecteerd is, is het belangrijk om te werken bij een 
geoptimaliseerde concentratie. Een teveel aan initiator kan even problematisch zijn als 
een te lage concentratie door het zogenaamde filtereffect (296), veroorzaakt door een 
hoge mate van vernetting aan het oppervlak. Dit zorgt ervoor dat het UV licht niet 
efficiënt kan penetreren doorheen de reeds gedeeltelijk gevormde hydrogel. Ook dienen 
we de oplossing zuurstofvrij te houden omdat zuurstof, afhankelijk van de temperatuur 
een radicaal inhibitor of een accelerator is, hetgeen kan interfereren met het 
polymerisatieproces (296). De reactie wordt gestart door het uiteenvallen van een 
initiator in twee radicalaire delen. Door middel van de initiator wordt de dubbele binding 
opengebroken (initiatie), waarbij de initiator zich aan één kant bindt. De keten zal 
verlengd worden door propagatie. Aan het eind van de reactie wordt de keten afgesloten 
door een terminatiestap. De polymerisatie kan gecontroleerd worden door het variëren  







IV.2.2. Inloed van de polymeerconcentratie op de gelfractie voor een 
Pluronic® F127 BMA hydrogel. 
De onoplosbare fractie van de droge hydrogelen na polymerisatie wordt gedefinieerd als 
de gelfractie. Hierbij worden de gelen uitgeloogd en vervolgens gelyofiliseerd, waarna de 
gelfractie kan bepaald worden door gebruik te maken van onderstaande formule (298). 








Solfractie [%] = 100 – gelfractie  [IV.2] 
1
dW : het gewicht van de droge hydrogel na extractie 
0
dW : het gewicht van de droge hydrogel voor extractie
In Figuur IV.2.2 is voor drie verschillende Pluronic® F127 BMA concentraties de gelfractie 
weergegeven in functie van de UV bestralingstijd bij aanwenden van een UV intensiteit 
van 5 mW/cm² en een Irgacure 2959 concentratie van 1.0 mol% ten opzichte van het 
aantal dubbele bindingen. Na 20 minuten wordt voor de 20% (g/g) Pluronic® F127 BMA 
oplossing een plateauwaarde bereikt, voor de 25% (g/g) Pluronic® F127 BMA na 15 

























Figuur IV.2.2 - Invloed van de polymeerconcentratie op de gelfractie voor Pluronic® F127 
BMA in functie van de bestralingstijd in aanwezigheid van 1.0 mol% foto-initiator (n=3). 
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Men kan besluiten dat hogere concentraties aan Pluronic® F127 BMA significant (p<0.05) 
sneller een plateauwaarde bereiken dan lagere concentraties. Dit is te verklaren door het 
feit dat hogere Pluronic® concentraties meer dubbele bindingen bevat, waardoor er meer 
radicalen gevormd worden. Een zelfde trend kan vastgesteld worden in het werk van 
Fairbanks et al voor PEG bisacrylaat systemen (299). Echter zal voor een acrylaat 
getermineerd macromonomeer de plateauwaarden sneller bereikt worden.  
Voor in vitro en in vivo experimenten kan er dus gevarieerd worden met de 
belichtingstijd en de foto-initiatorconcentratie voor het streven naar optimale condities.  
IV.2.3. Bepaling van de zwellingsisothermen voor een Pluronic® F127 BMA 
hydrogel. 
 
Voor het bepalen van de zwellingseigenschappen van de hydrogelen worden de gelen 
geïncubeerd bij 20°C of 37°C in een overmaat water. Op regelmatige tijdstippen wordt 
de zwellingsgraad bepaald volgens volgende formule (298): 
 





    [IV.3] 
 
Waarin Wzw en Wd respectievelijk het gewicht voorstellen van het gezwollen en het 
gedroogde staal. Tijdens het zwellingsproces van een droge hydrogel worden de 
polymeer-polymeer interacties vervangen door sterke polymeer-water interacties. De 
hoedanigheid waarin een hydrogel zal zwellen is afhankelijk van de osmotische druk van 
het solvent en de elastische respons van de hydrogel op het opnemen van water. Een 
hydrogel krimpt indien de osmotische druk van het omringende solvent stijgt en neemt 
extra water op als er een daling van de osmotische druk plaatsvindt (300-301). Het 
relaxeren van de polymeerketens naar een gestrekte vorm geeft aanleiding tot een 
verhoging van de zwellingsgraad, terwijl overexpansie van de polymeerketens aanleiding 
kan geven tot krimp. Door een hydrogel tot evenwicht te laten zwellen, wordt het punt 
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bereikt waar de weerstand tegen diffusie van water in de gel overheerst en de 
wateropname maximaal is. De weerstand tegen zwellen wordt voornamelijk bepaald door 
het type polymeer en de vernettingsdichtheid van het materiaal.  
Er worden hydrogelen bereid uitgaande van 30% (g/g) oplossingen voor Pluronic® F127 
BMA met een foto-initiator concentratie van 1.0 mol% (ten opzichte van het aantal 
dubbele bindingen). De precursormaterialen worden gedurende 15 minuten (cfr. Figuur 
IV.2.2) bestraald met UVA. De zwellingsgraad wordt uitgezet in functie van de tijd bij 20
en 37°C. Aldus kunnen de zwellingsisothermen voor het vernette Pluronic® F127 BMA 



















Figuur IV.2.3 – Invloed van de temperatuur op de zwellingsisothermen van een vernette 
30% (g/g) Pluronic® F127 BMA hydrogel (n=3). 
Uit Figuur IV.2.3 blijkt dat de temperatuur een belangrijke invloed heeft op de zwelgraad. 
Bij 20°C zal de hydrogel meer water absorberen dan bij 37°C, een plateauwaarde wordt 
bereikt na 60 min. Vanaf 50 minuten wordt er een significant (p<0.05) verschil in 
zwelling bekomen. De bekomen evenwichtszwellingsgraad ligt na 150 min 30% hoger, 
waaruit blijkt dat de χ-parameter (solvent-polymeer interactie) sterk 
temperatuursafhankelijk is. Dit kan men verklaren doordat bij lagere temperaturen de 
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Pluronic® F127 BMA hydrofieler is dan bij hogere temperaturen. Deze trend wordt 
bevestigd door het werk van Jung et al voor TGF-β1-geconjugeerde Pluronic® F127 
derivaten (302). Hieruit kan met concluderen dat we bij het gebruik van de bioplotter 
dienen te plotten bij 37°C om een representatieve hydrogel te bekomen voor in vivo of in 
vitro toepassingen.  
IV.2.4.  ‘Real-time’ evaluatie van de visco-elastische eigenschappen van 
een Pluronic® F127 BMA hydrogel. 
De vernetting van de hydrogelen bij lichaamstemperatuur wordt bestudeerd met 
oscillatie-reologie waarbij de onderste parallelle plaat vervangen wordt door een glazen 
plaat, uitgerust met omliggende peltierplaten die de temperatuurssturing garanderen en 
waaronder een glasvezelkabel kan aangebracht worden. Deze lichtgeleider met een 
diameter van 1 cm is verbonden met een door de reometer gestuurde UV-lichtbron met 
instelbare intensiteit en belichtingstijd. Via deze opstelling is het mogelijk om de visco-
elasitische parameters te bestuderen gedurende de fotopolymerisatie van een Pluronic® 
F127 BMA oplossing in aanwezigheid van Irgacure 2959. De meting van de elastische 
component G’, gedurende dit proces wordt weergegeven in Figuur IV.2.4. 
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Figuur IV.2.4 – ‘Real-time’ metingen van de opslagmodulus gedurende de 
fotopolymerisatiereactie van verschillende Pluronic® F127 BMA concentraties bij 37°C 
(n=1). 
Bij het begin van de meting is G’ proportioneel met de polymeerconcentratie. De 
polymeeroplossingen bevinden zich in de fysische geltoestand. Er blijkt dat de snelheid 
van de G’ toename (vertaalt in de helling tijdens de UV belichting) evenredig is met de 
polymeerconcentratie. Dit komt overeen met de vergelijking voor de 
polymerisatiesnelheid waarin er een evenredigheid voor het macromonomeer 


















Met: Ri: de initiatiesnelheid 
kp: de snelheidsconstante van de propagatie 
kt: de snelheidsconstante van de terminatie 
[M]: de macromonomeerconcentratie 
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Naar het einde van de belichtingstijd buigt G’ af naar een plateauwaarde, wat betekent 
dat de vernetting getermineerd is of dat de vernetting doorgaat met de maximaal 
bereikte opslagmodulus. Logischerwijs is de gelsterkte na curing ook evenredig aan de 
polymeerconcentratie van de precursoroplossing.  
IV.2.5. Karakterisatie van de thermoresponsieve eigenschappen van een 
covalent vernette Pluronic® F127 BMA hydrogel. 
In deze paragraaf wordt nagegaan in welke mate de hydrogelen hun thermoresponsief 
karakter behouden na vernetting, dit is een belangrijk gegeven voor de 
zwellingskarakteristieken in de finale toepassing. Het thermoresponsieve gedrag van 
Pluronic® F127 is uitvoerig beschreven in het vorige hoofdstuk en wordt verklaard door 
het aggregeren van de hydrofobe PPO-blokken. De mate waarin deze aggregatie nog 
steeds plaats heeft na het chemisch vernetten van de hydrogelen wordt onderzocht door 
het bepalen van de zwellingsgraad in functie van de temperatuur (303). 
Voor dit experiment worden vernette hydrogelen aangemaakt uitgaande van een 30% 
(g/g) oplossing van Pluronic® F127 BMA in aanwezigheid van 1.0 mol% Irgacure 2959 via 
15 minuten irradiatie. Om neveneffecten bij het opstellen van de zwelisothermen te 
vermijden, worden de stalen uitgeloogd met water om de solfractie te verwijderen. Van 
deze uitgeloogde hydrogelen wordt de zwellingsgraad bij evenwicht bepaald in een 
dubbelwandig thermostatisch bad bij temperaturen variërend van 0 tot 60°C (zie Figuur 



















Figuur IV.2.5 - Thermoresponsief karakter van de vernette hydrogel op basis van 
Pluronic® F127 BMA (30% (g/g)) bepaald door middel van de zwellingsgraad bij 
evenwicht in functie van de temperatuur (n=3). 
Door opwarmen van het incubatiemedium blijkt dat de gelen water uitstoten en 
aanleiding geven tot krimp. Dit wordt duidelijk gemaakt aan de hand van de datapunten 
bij 2°C en 60°C met elkaar te vergelijken. Hierbij daalt de evenwichtszwellingsgraad van 
780% ± 10% naar 250% ± 15%. Deze krimp gaat gepaard met een wateruitstoot 
waarvan de grootste bijdrage plaatsvindt tussen 14 en 19°C. Een zelfde trend wordt 
vastgesteld door Alexandridis et al (142) voor verschillende PEO-PPO-PEO 
blokcopolymeren. De geobserveerde krimp in functie van de temperatuur kan verklaard 
worden door de aggregatie van de PPO-blokken met vorming van hydrofobe domeinen 
(zie Figuur IV.2.6). Bij deze associatie wordt de mantel van gebonden water uitgestoten, 
waardoor de interactie tussen de hydrofobe domeinen en het oplosmiddel verlaagd wordt 
tot zijn minimale waarde. De PEO-blokken blijven gehydrateerd gedurende dit reversibel 
proces.  
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Figuur IV.2.6 - Schematische voorstelling van de geobserveerde krimp van de hydrogelen 
bij variatie van de temperatuur. 
IV.2.6. Toepassing van Pluronic® F127 BMA gebaseerde hydrogelen als 
reservoir voor de vrijstelling van macromoleculen. 
Zowel voor het gebruik als encapsulatiemateriaal als voor het gebruik in cultuur- 
reactoren voor transplantatietoepassingen zullen de massatransporteigenschappen van 
het encapsulatiemateriaal een belangrijk aandachtspunt vormen (18). Voor transplantatie 
dient het materiaal een snelle diffusie toe te laten van nutriënten en afvalstoffen, alsook 
voor ieder belangrijk metabolisch product. Tegelijkertijd dient het diffusie van moleculen 
en mogelijke mediatoren van immuunrespons te hinderen. Twee types macromoleculen 
worden gebruikt als model voor macromoleculaire geneesmiddelen waaronder dextraan 
(cfr. polysaccharide) en bovine serumalbumine (cfr. BSA, proteïne). Deze modellen 
worden gebruikt om de vrijstelling van groeifactoren, monoclonale antilichamen, DNA, 
enz... na te bootsen. 
IV.2.6.1. Vrijstelling van FITC dextranen uit een Pluronic® F127 BMA 
hydrogel.
Dextraan is een hydrofiel polysaccharide bestaande uit 95% α-D-1-6 gelinkt 
anhydroglucose. De overblijvende bindingen bestaan uit 1, 3-verbindingen die aanleiding 
geven tot vertakkingen van de hoofdsuikerketen (274-275). Om de detectie van deze 
macromoleculen makkelijker te maken wordt gebruik gemaakt van fluoresceïne 
isothiocyanaat (FITC) gemodificeerd dextraan (door deze modificatie neemt de 
hydrofobiciteit van het dextraan licht toe). Er worden twee moleculaire gewichten 
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gebruikt: 38.260 g/mol (FD40) en 260.000 g/mol (FD260). Deze producten worden 
gekarakteriseerd door hun Stokes radii van 45 en circa 120 Ǻ respectievelijk. Deze 
fluorescerende producten hebben een maximale absorptie bij 490 nm en een maximale 
emissie bij 520 nm (304). Het laden van de hydrogelen met dextranen kan gebeuren via 
vermenging met de macromonomeren voor vernetting. De dextraanconcentratie in de 
gelen bedraagt in alle gevallen 1% (g/g). De bekomen gelen worden geïncubeerd in 
fosfaatbuffer en het supernatans wordt tijdsafhankelijk geanalyseerd met behulp van 
fluorescentiespectroscopie. De cumulatieve vrijgestelde fractie wordt uitgezet in functie 
van de tijd. De vrijstelling van FD40 en FD260  uit een 30% (g/g) Pluronic® F127 BMA 
hydrogel in functie van de tijd wordt weergegeven in Figuur IV.2.7. Het dextraan FD40 
vertoont een ‘burst-release’ diffusiepatroon, terwijl de vrijstelling van dextraan FD260 
vertraagd verloopt. Het verschil in diffusie kan men verklaren door het gegeven dat 
kleinere moleculen mobieler zijn en zich makkelijker kunnen verplaatsen doorheen een 
hydrogelmatrix. Het ‘burst-release’ patroon van FITC dextraan is analoog met de 
bevindingen van Kang (305) voor Pluronic® F127. 
Figuur IV.2.7 - Vrijstelling van FD40 en FD260 uit een 30% (g/g) Pluronic® F127 BMA 
hydrogel (n=3) bij 37°C bestudeerd door middel van fluorescentiespectroscopie.  
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Uit deze studie blijkt dat de hydrogelen gebruikt kunnen worden voor de afgifte van 
macromoleculen over een tijdsinterval van een 20 tal dagen gedurende een bepaald 
tijdsinterval.  
IV.2.6.2. Vrijstelling van bovine serum albumine uit een Pluronic® F127 BMA 
hydrogel.
Als modelproteïne voor de vrijstelling van proteïnen uit hydrogelmatrices wordt 
runderalbumine (BSA) geselecteerd. BSA is een globulair proteïne met een benaderend 
moleculair gewicht van 66000 Da en een hydrodynamische diameter van 72 Ångström 
(306). De aminozuursamenstelling van dit eiwit wordt gekarakteriseerd door een grote 
fractie van de aminozuren cysteïne, asparaginezuur, glutaminezuur, lysine en arginine. 
Het ladingspercentage BSA in de hydrogelen bedraagt in alle gevallen 0.1% (g/g), 
ongeacht de polymeerconcentratie. Na incubatie bij 37°C in fosfaatbuffer kan het 
supernatans bestudeerd worden naar zijn eiwitconcentratie. De concentratie van BSA 
wordt spectrofotometrisch bepaald met behulp van een quantitatieve kleuringsmethode 
die gebruikt wordt voor de bepaling van de totaalconcentratie van eiwitten. Deze test, 
ook wel de Bradford methode genoemd (307), wordt voornamelijk gebruikt voor de 
bepaling van het proteïnegehalte van celfragmenten of het evalueren van de 
proteïneconcentratie bij gel-elektroforese. Het is gebaseerd op de verschuiving van het 
absorptiemaximum van Coomassie blauw G-250 van 465 nm naar 595 nm indien de 
kleurstof bindt aan een proteïne. Volgens de gebruikte methode kan een BSA 
concentratie van 2.5 tot 25 µg/ml in fosfaatbuffer bepaald worden. 
De invloed van de polymeerconcentratie in de hydrogelen op de vrijstellingskinetiek van 
BSA wordt geïllustreerd in Figuur IV.2.8. Hiervoor wordt gebruik gemaakt van Pluronic® 
F127 BMA hydrogelen die bereid worden uitgaande van 20, 25 en 30% (g/g) 
concentraties. Er kan besloten worden dat een lagere polymeerconcentratie aanleiding 
geeft tot een snellere cumulatieve vrijstelling van BSA in functie van de incubatietijd. De 
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gemiddelde onderlinge waarden tussen twee en tien dagen zijn significant (p<0.05) van 

























20 % F127 BMA
25 % F127 BMA
30 % F127 BMA
Figuur IV.2.8 - Invloed van de Pluronic® F127 BMA concentraties van de hydrogelen op 
de vrijstellingskinetiek van BSA (n=3) bij 37°C. 
Men kan concluderen dat de Pluronic® F127 BMA hydrogelen geschikt zijn voor 
gecontroleerde afgifte van macromoleculaire geneesmiddelen, zoals aangetoond door Tal 
Eshel-Green et al (308) voor Pluronic® F127 BA, voor ethyeeldiamine vernet Pluronic® 
F127 door Rajesh et al (309) en door Kabanov (310) voor Pluronic® P85 
blokcopolymeren. Het vrijstellingsmechanisme is afhankelijk van de hydrodynamische 
diameter van de drugs. Er wordt in functie van de tijd een gelijke concentratie van het 
geneesmiddel afgegeven door de verschillende Pluronic® F127 BMA hydrogelen.  
IV.3. Vernetting van thiol-acrylaat gebaseerde Pluronic® F127
macromonomeren.
De reactieve centra die gegenereerd worden door een radicaal geïnitieerd 
vernettingsproces kunnen cytotoxisch zijn. In bepaalde toepassingen zoals cel, proteïne 
of DNA encapsulate, kunnen residuele initiatormoleculen problematisch zijn (311-312). 
Het onschadelijke karakter van Michaël-type additie reactie laat een milde vernetting toe. 
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Een Michaël type additie reactie refereert naar de additie van een nucleofiel naar een 
elektronenarme koolstof-koolstof dubbele binding (alkeen). Dit type reactie tussen 
thiolen en verschillende geactiveerde dubbele bindingen, zoals deze in acrylaten is 
veelvuldig toegepast in de bioconjugatie en biomaterialen door zijn milde condities en 
hoge rendementen. Eén van de eerste voorbeelden van thiol-acrylaat Michaël addities 
voor het vernetten van een hydrogel is gerapporteerd door Hubbell et al (62) waar PEG 
gefunctionaliseerd wordt met thiolen en acrylaatgroepen die vernet worden voor het 
encapsuleren en de gecontroleerde afgifte van albumine. Een aantal onderzoeken hebben 
zich toegespitst op thiol-acrylaat polymerisaties (313-314). 
Indien een thiol-acrylaat gepolymeriseerd wordt, zal er competitie ontstaan tussen de 
‘chain-growth’ homopolymerisatie van het acrylaat en het ‘step-growth’ mechanisme van 
de thiol-een polymerisatie. De dominantie van het propagatie mechanisme via een 
stapsgewijze of ‘chain growth’ polymerisatie heeft een drastisch effect op de 
netwerkstructuur en de uiteindelijke materiaaleigenschappen. Gezien de nucleofiele 
additie van het thiol aan een α,ß-onverzadigde carbonyl-verbinding, kan gesproken 
worden van een Michaël-type additie (Figuur IV.3.1). 
Figuur IV.3.1 - Michaël-type additiereactie van een thiol en een acrylaat. 
Voor het bekomen van een chemisch vernet polymeernetwerk dienen meer dan twee 
functionele groepen geïncorporeerd te worden op het Pluronic® macromonomeer of op 
één van de reactiepartners. In deze paragraaf worden er twee benaderingsmethoden 
bestudeerd. Een eerste methode bestaat erin om de Pluronic® F127 bisthioacetaat te 
hydrolyseren naar het overeenkomstige Pluronic® F127 bisthiol. In een volgende stap 
gaat men na of we dit derivaat kunnen vernetten met een commercieel verkrijgbare 
acrylaat crosslinker. In een alternatieve methode wordt de mogelijkheid nagegaan om 




IV.3.1. Mechanisme van de thiol-een polymerisatiereactie. 
De thiol-acrylaat reactie is de hydrothiolering van een C=C binding. Historisch gezien 
wordt in het domein van de polymeermaterialen de reactie het meest toegepast voor het 
bereiden van netwerken en filmen, zoals geïllustreerd in het werk van Hoyle et al (315-
325) en Bowman et al (326-332). Thiol-acrylaat polymerisaties zijn reacties tussen een
multifunctioneel thiol en een ‘een’ (cfr. vinyl) monomeer dat zal aangroeien volgens een 
stapsgewijs, radicalair additiemechanisme. Inititatie wordt bereikt door de generatie van 
een radicalair centrum en vindt meestal plaats via foto-initiatie. Posner (333) ontdekte 
als eerste het bestaan van de thiol-een additiereactie in 1905 en reactiemechanisme. 
Kharasch et al (334) stelden als eersten het thiol-een polymerisatiemechanisme voor in 
1938 (Figuur IV.3.2). 
Initiatie 
I + hv -> I* stap 1 
I* + RSH -> RS• stap 2 
Propagatie 
RS• + R’CH=CH2 -> R’C•H-CH2-SR stap 3 
R’C•H-CH2-SR + RSH -> R’CH2-CH2-SR + RS• stap 4 
Terminatie 
2RS• -> RSSR stap 5 
2R’C•H-CH2-SR ->       stap 6 
RS• + R’C•H-CH2-SR -> stap 7 
Figuur IV.3.2 – Reactieschema van het thiol-een reactiemechanisme. 
R'CH-CH2-SR
RS
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Stap 1 en 2 zijn initiatiestappen. In stap 1 zal een foto-initiator geëxciteerd worden door 
de absorptie van een foton. Deze zal een waterstof onttrekken aan het thiol monomeer 
(stap 2), hetgeen een thiyl radicaal zal genereren dat kan propageren of termineren. Het 
sequentiële propagatie chain transfer mechanisme is een stapsgewijze polymerisatie, 
zoals weergegeven in stappen 3 en 4. Op basis van deze mechanismen wordt 
aangenomen dat, indien men stoichiometrische hoeveelheden neemt van de functionele 
groepen van het thiol en het ‘een’, deze componenten in gelijke mate geconsumeerd 
worden (335).  
De initiatie- en de propagatiemechanismen van de thiol-een reacties worden goed 
begrepen, terwijl het terminatiemechanisme complexer is. Verschillende onderzoekers 
hebben reeds meerdere mechanismen en theorieën voorgesteld betreffende de 
terminatie en het belang ervan in thiol-een reacties (302, 304-305). Terminatie wordt 
verondersteld om door te gaan door radicaal-radicaal recombinatie (stap 5-7). Een niet 
weergegeven terminatie mechanisme, is dat van een radicalaire recombinatie met de 
initiële producten.   
De aanwezigheid van zuurstof in thiol-een polymerisatiereacties leidt tot een additionele 
chain-transfer reactie, maar wordt niet beschouwd als betekenisvol aangezien deze de 
polymerisatiesnelheid niet drastisch kan wijzigen (334, 336-337). In geval zuurstof 
aanwezig is gedurende de polymerisatie, zal er een additionele ketentransfer reactie 
plaatsvinden tussen stap 3 en 4. Zuurstof kan geïncorporeerd worden in de groeiende 
polymeerketen als een peroxy radicaal dat een ketentransfer zal ondergaan. De foto-
initiator kan efficiënt gereduceerd worden door de aanwezigheid van zuurstof via ‘excited 
state quenching’. Dit aspect van thiol-een polymerisaties is in contrast met een zuivere 
acrylpolymerisatie waar de aanwezigheid van zuurstof sterk de polymerisatie kan 
inhiberen. Een opmerkelijk aspect van thiol-een polymerisaties is dat de reactie 
gemakkelijk doorgaat in afwezigheid van een initiator. Dit resulteert in een onstabiliteit 
van thiol-een systemen en verklaart waarom vele systemen een stabilisator bevatten 
(336, 338-339). Door gebruik te maken van 1H-NMR spectroscopie bestudeerden Szmant 
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et al (337, 340-341) de thiol-een ‘charge-transfer’ interactie en toonden aan dat deze 
verantwoordelijk is voor de donkere initiatie van de reactie via zuurstof. Er bestaat 
tevens de hypothese dat de ‘charge-transfer’ interactie belangrijk is in de foto-
geïnduceerde generatie van de radicalen in de aanwezigheid van een foto-initiator (342).  
Thiol-een koppelingsreacties vertonen veel karakteristieken van ‘click’ reacties en zijn 
een extreem makkelijke weg om twee moleculen te linken op een regio-selectieve 
manier. In recente jaren is het een waardevolle techniek geworden voor het uitvoeren 
van ‘click’ type reacties (343). 
IV.3.2. Hydrogelen bekomen uit een Pluronic® F127 bisthiol met een 
acrylaat vernetter.  
 
IV.3.2.1. Het ontschermen van Pluronic® F127 bisthioacetaat onder 
fysiologische omstandigheden.  
 
Met het oog op celencapsulatiedoeleinden kunnen vrije thiolfuncties van een Pluronic® 
F127 bisthiol een hindernis zijn. Deze groepen kunnen tijdens het bewaren dimerizeren 
op een ongecontroleerde manier. Om dit te voorkomen hebben we in het huidige werk 
een in situ ontschermingsmechanisme toegepast. De terminale hydroxylgroepen van de 
Pluronic® F127 worden omgezet naar thioacetaat esters. In basisch midden zullen deze 
omgezet worden in het overeenstemmende thiol als de donor in de Michaël-type 
additiereactie (344). Een aantal reactieve thiolgroepen kunnen gebruikt worden voor het 
ontwerp van de andere reactiepartner in de additiereactie, zoals vinylsulfonen (345) en 
acrylaatesters (346). Het thiol-vinyl sulfon resulteert in een hydrolytisch stabiele link. In 
dit werk hebben we gekozen om te focuseren op acrylaten als reactiepartner, zodat er 
ester bevattende en  hydrolytisch degradeerbare gelen gevormd worden (347). De 
commerciële acrylaatvernetter is in dit geval de Michaël acceptor en het Pluronic® F127 
bisthiol de Michaël donor. We richten ons in de eerste plaats op de deprotectie van de 
Pluronic® F127 bisthioacetaat.  
De sleutelvereisten voor thioacetaat gebaseerde éénpotreacties zijn: (1) De kinetiek van 
de deprotectie dient snel te verlopen om de vorming van disulfidebindingen tegen te 
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gaan gedurende ontscherming. (2) De kinetiek van de Michaël-type additie dient 
voldoende traag te gaan om chemische gelering tijdens de verwerking te vermijden maar 
toch voldoende snel om oxidatie van thiolen tot disulfidebindingen te vermijden (3). 
Thioactetaatgroepen worden snel gehydrolyseerd door sterke basen zoals NaOH, in een 
reactie die eerstegraads is ten opzichte van het thioacetaat. Deze fase van het proces 
wordt daardoor gecontroleerd door drie variabelen waaronder: de concentratie van de 
base, de concentratie van het beschermde macromonomeer en de reactietijd. 
Het doel is om een kwantitatieve deprotectie van de Pluronic® F127 bisthioacetaat te 
bekomen in de kortst mogelijke reactietijd om de vorming van disulfide gebaseerde 
onzuiverheden tegen te gaan. Dit kan gerealiseerd worden door de concentratie van de 
base te maximaliseren. Hierbij dient rekening gehouden te worden met het feit dat hoge 
ionenconcentraties aanleiding geven tot het precipiteren van Pluronic® F127 
bisthioacetaat. Een andere mogelijkheid om een kwantitatieve deprotectie te bekomen is 
door de Pluronic® F127 bisthioacetaat concentratie te minimaliseren.  
De deprotectie van de thiolfuncties wordt uitgevoerd bij pH 7,8. Dit stemt overeen met 
de zuurtegraad van het cultuurmedium DMEM. Het aantal vrije thiolen wordt bepaald via 
Ellmann’s methode in functie van de tijd. Het deprotectiemechanisme is weergegeven in 
Figuur IV.3.3. 
Figuur IV.3.3 - Ontscherming van een thioacetaat naar het thiol in basisch midden. 
De kwantificatie van thiolen in oplossing wordt uitgevoerd met de methode van Ellman 
(348) met behulp van Ellman’s reagens (i.e. 5,5'-dithiobis-(2-nitrobenzoic acid), DTNB).
Thiolen reageren met deze component en zullen de disulfidebinding splitsen, wat 
aanleiding geeft tot het 2-nitro-5-thiobenzoaat (NTB-). NTB- zal ioniseren naar het NTB2-
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dianion in water bij neutrale en alkalische pH. De reactie is snel en stoichiometrisch en 
kan waargenomen worden door zijn gele kleur. De additie van één mol van een thiol 
geeft aanleiding tot het ontstaan van één mol NTB-. Het NTB2- wordt gekwantificeerd in 
een UV spectrofotometer door de absorbantie van zichtbaar licht bij 412 nm te meten. 
De extinctiecoëfficiënt van een verdunde bufferoplossing is 14,150 M−1 cm−1. 
Zoals weergegeven in Figuur IV.3.4, gaat de reactie door tussen het thiolaat anion (R-S-) 
en het Ellman’s reagens (DTNB2-). De molaire extincitiecoëfficiënt  (ε412) gelden bij een 
pH > 7.29. 
Figuur IV.3.4 - Reactie van DTNB met een thiol. 
In Figuur IV.3.5 is een kinetische studie van de thioldeprotectie bij verschillende 
polymeerconcentraties in een 0.2M NaOH oplossing weergegeven. De conversie (i.e. 
gedeprotecteerd thiol/totale thiolconcentratie) wordt berekend door het bepalen van de 
concentratie aan thiolgroepen met behulp van de Ellman’s methode (349). De 
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oplossingen van Pluronic® F127 BTA worden volledig gedeprotecteerd na 60 min. Men 
kan stellen dat er een significant (p<0.05) verschil is in de gemiddelden voor de 
verschillende concentraties na 30 minuten. Een maximale ontscherming wordt bekomen 
na 60 minuten. Nadien krijgen we een afname in de conversie, te wijten aan het vormen 





















Figuur IV.3.5 - Conversie van de thioactetaatfuncties naar vrije thiolen in functie van de 
tijd voor verschillende Pluronic® F127 BTA concentraties (n=3). 
De SH groep is een natuurlijk voorkomende functionaliteit op de zijketen van het 
aminozuur cysteïne in proteïnen en peptiden (350). De SH groep vormt disulfide 
bindingen (S-S) die essentieel zijn voor tertiaire proteïne structuren (351-352). Deze 
natuurlijke biochemische reacties geeft aanleiding voor de ontwikkeling van thiol 
gebaseerde conjugatiemethoden die gebruik maken van de goede nucleofiliciteit van het 
zwavelatoom ten opzichte van elektronenarme structuren zoals onder andere een α, β 
onverzadigde component zoals beschreven door Stenzel (353). Bij een fysiologische pH 
zal de nucleofiliciteit van een thiol veel sterker zijn dan een aminegroep, waardoor 
thiolen kunnen reageren met elektrofielen met een hogere selectiviteit. Daardoor is de 
thiolgroep een aantrekkelijke functionaliteit die gebruikt wordt in de chemische 
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modificatie van biopolymeren (353). Het vormen van disulfide vernette hydrogel 
nanodeeltjes wordt gemeld door Zhang et al (354). De milde vernettingsomstandigheden 
in de oxidatieve omgeving zorgt ervoor dat er bioactieve moleculen kunnen 
geïncorporeerd kunnen worden voor het encapsuleren van cellen en geneesmiddelen. 
IV.3.2.2. Vernettingsstrategie voor een Pluronic® F127 bisthiol met een 
acrylaat vernetter.
Verschillende vernettingsmogelijkheden met commerciële acrylaatvernetters, opgenomen 
in Figuur IV.3.6, worden aangewend. De oplossing wordt tussen twee glasplaten 
gebracht gescheiden door een siliconenspacer en vervolgens blootgesteld aan UV licht 
(golflengte: 365 nm, I: 5 mW/cm², dubbelzijdig).   
A B C 
Figuur IV.3.6 – Chemische structuur van commerciële acrylaatvernetters: 
(A) Pentaerythritol tetraacrylaat, (B) Pentaerythritol triacrylaat, (C) Trimethylolpropaan
triacrylaat. 
De bepaling van de optimale mengcondities wordt uitgevoerd met een geïsoleerd en 
opgezuiverd Pluronic® F127 bisthiol om vervolgens toe te passen als een éénpotreactie. 
Lange reactietijden zullen de vorming van disulfidebindingen bevorderen. Door het pH 
afhankelijk karakter van een Michaël-type additie, zal de keuze van een geschikte pH 
(7.2) primordiaal zijn voor het bekomen van de gewenste viscositeit in een optimaal 
tijdskader (≈ 1h). Om een optimale pH te bekomen voor de mengfase dient men de 
basische bisthiol oplossing (pH ≈ 12,5) te neutraliseren. De neutralisatie dient plaats te 
vinden vooraleer men een acrylaatvernetter kan toevoegen. De pH van de bisthiol 
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oplossing wordt verlaagd naar 7.2 door het toevoegen van een 0.2 M HCl oplossing en 
vervolgens aangepast tot de gewenste waarde door het toevoegen van een kleine 
hoeveelheid azijnzuur. Deze tweede toevoeging van een zwak zuur laat een fijne pH 
regeling toe, zonder lokale aanzuring en ester hydrolyse.  
De geoptimaliseerde verwerkingscondities zoals hierboven beschreven worden toegepast 
voor de bereiding van gelen in een tandemproces. Echter treedt er geen vernetting op 
voor geen enkele commerciële acrylaatvernetter zoals beschreven staat voor 
verschillende soorten Tetronics® door Cellesi et al (182).  
IV.3.3. Hydrogelen bekomen uit  een Pluronic® F127 bisacrylaat met 
commerciële thiol vernetter. 
Pluronic® F127 BA wordt opgelost in water (30% (g/g)), waarbij er telkens verschillende 
hoeveelheden tetrathiol worden toegevoegd. In Figuur IV.3.7 zijn 2 commerciële 
thiolvernetters opgenomen, (A) trimethylolpropane tris(3-mercaptopropionate) en (B) 
pentaerythritol tetrakis(3-mercaptopropionate). In volgende paragrafen maakt men 
gebruik van het tetrathiol (B). 
A B 
Figuur IV.3.7 – Chemische structuur van commerciële thiol vernetters: (A) 
trimethylolpropaan  tris(3-mercaptopropanoaat) en (B) pentaerythritol tetrakis(3-
mercaptopropanoaat). 
Door de incompatibiliteit van deze componenten, wordt de samengestelde fasen 
geëmulsifieerd. De oplossing wordt tussen twee glasplaten gebracht, gescheiden door 
een siliconenspacer en vervolgens blootgesteld aan UV licht (golflengte: 365 nm, I: 5 
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mW/cm², dubbelzijdig). Op regelmatige tijdstippen wordt er een staaltje geponsd (Ø6 
mm) en worden hun sol/gel gelfracties bepaald. Uit Figuur IV.3.8 kan geconcludeerd
worden dat er een evenwichtssituatie bereikt wordt na 10 minuten UV bestraling. Men 
kan stellen dat er een significant (p<0.05) verschil is in de finale gelfractie voor 
verschillende equivalenten vernetter. Het conversieprofiel van de initiatorvrije 
fotopolymerisatie stemt overeen met deze bekomen voor een PEG-PLA diacrylaat door E. 
Rydholm et al  (355). Snelle fotopolymerisatiereacties in de afwezigheid van foto-
initiatoren is waargenomen voor verscheidene thiol-acrylaat en thiol-een systemen (295, 
320-323). Een bijkomende voordeel van initiatorvrije polymerizaties is de mogelijkheid
om dikkere gelen te vernetten dan netwerken die foto-initiator bevatten. Dit is te wijten 
aan de verzwakking van het licht dieper in het staal. Initiatorvrije thiol-acrylaat systemen 
met een diepte tot meer dan 10 cm zijn beschreven door Cramer et al (356). 
Polymerisatie zal sneller gaan op de top van het staal, daar waar de lichtintensiteit de 
grootste is. Vervolgens zal een verdere blootstelling leiden tot een volledige polymerisatie 
van het staal.  
Figuur IV.3.8 - Gelfractie in functie van de UV bestralingstijd (5 mW/cm², λ = 365 nm) 
voor emulsies van Pluronic® F127 BA in aanwezigheid van verschillende equivalenten 
pentaerythritol tetrakis(3-mercaptopropanoaat) (n=3). 
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Het geleringsproces bestaat zowel uit een fysisch als chemisch mechanisme, dit noemt 
men een tandem proces. Hierbij zal eerst het thermoresponsieve Pluronic® F127 BA 
geleren en vervolgens vernet worden door de reactie van de eindgroepen van het 
polymeer. Een schematische voorstelling van dit tandem proces is weergegeven in Figuur 
IV.3.9 en is een ideaal systeem is voor celencapsulatie doeleinden.
Figuur IV.3.9 – Overzicht van het tandem geleringsmechanisme voor een Pluronic® F127 
BA hydrogel. 
De Michaël-additie reactie wordt gekatakyseerd in een licht basisch milieu, waardoor het 
overbodig is een radicaalinitiator toe te voegen. De snelle kinetiek van de omkeerbare 
thermische gelering en het onschadelijke karakter van de Michaël-type tussen het 
acrylaat en de thiol groep resulteren in een onomkeerbare vernette hydrogel. Francesco 
Cellesi et al (209) toonde aan dat het ‘tandem’ proces (voor PEG en Pluronic®) kan 
gebeuren in een direct contact met cellen. 
IV.3.4. Zwelling en degradatie van Michaël-type vernette Pluronic® F127 
hydrogelen.
Voor de meeste weefselregeneratie- en ‘drug delivery’ toepassingen, zullen biomaterialen 
met een gecontroleerd degradatiegedrag wenselijk zijn. Metters et al (357) toonden de 
impact aan van monomeer en solvent concentraties in de netwerkstructuur op het 
degradatiegedrag voor de additiepolymerisatie van PEG-PLA-diacrylaat monomeren. In 
condensatiegelen gevormd door thiol-acrylaat Michaël-additiereacties, observeerde Elbert 
- 134 -
et al (347) een toenemend zwellingsgedrag en toenemende hydrolytische 
degradatiesnelheden met stijgende monomeerfunctionaliteit en solventconcentratie.  
Degradatie van de netwerkstructuur kan zowel enzymatisch als hydrolytisch doorgaan. 
De aanwezigheid van een ester bevattende reactiepartner maakt de hydrogel gevoelig 
voor hydrolytische degradatie. Door de hydrogelen te incuberen onder fysiologische 
omstandigheden kan er enkel chemische hydrolyse optreden in functie van de tijd. De 
mate van hydrolytische degradatie wordt gevolgd door het meten van de zwelling bij 
toenemende incubatietijd. Het mechanisme van de basische hydrolyse is weergegeven in 
Figuur IV.3.10. 
Figuur IV.3.10 - Additie-eliminatie mechanisme van de basische hydrolyse. 
De hydrolyse kan doorgaan in zowel alkalisch als zuur gekatalyseerde omstandigheden. 
De enzymatische hydrolyse wordt veroorzaakt door esterases via het breken van de 
esters (358-360). In de meest ideale situatie dient de snelheid van degradatie het 
spiegelbeeld te zijn van de snelheid waarmee nieuw weefsel gevormd wordt.  
De zwellingsgraad van de hydrogelen kan in relatie gebracht worden met de 
vernettingsdichtheid. Door hydrolyse worden er bindingen doorbroken die zich tussen de 
netwerkknooppunten bevinden waardoor de gemiddelde knooppuntafstand stijgt. Dit 
resulteert in een verhoogde opname van water bij evenwichtszwelling. Onder invloed van 
de degradatie van de hydrogelmatrix wordt de diffusieconstante beïnvloed. Deze 
eigenschap speelt een belangrijke rol bij gecontroleerde geneesmiddelafgifte systemen 
doordat ze het vrijstellingspatroon mee bepalen. Het evenwicht wordt bereikt na drie 
dagen incubatie. Het effect van degradatie wordt pas duidelijk na de derde dag, gezien 
de toename in zwelling tot 80% na 10 dagen. Nadien worden verdere metingen door een 




































Figuur IV.3.11 - Toenemende zwelling in functie van de tijd voor polymeernetwerken van 
Pluronic® F127 hydrogelen (bekomen uit bisacrylaat met een tetrathiol) (30% (g/g)) 






















Figuur IV.3.12- Massaverlies in functie van de tijd voor polymeernetwerken van Pluronic® 
F127 hydrogelen (bekomen uit bisacrylaat met een tetrathiol) (30% (g/g)) gelen 
geïncubeerd in PBS (10 mM, pH = 7.4) (n=3). 
In Figuur IV.3.12 wordt het massaverlies bij incubatie weergegeven. Na 9 dagen is het 
moeilijk om de waarde te bepalen, doordat de hydrogelen fragmenteren. Deze 
degraderen traag in functie van de tijd door de graduele splitsing van esterbindingen. 
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Zoals verklaard door Metters et al (357) is massaverlies gecorreleerd aan de snelheid 
waarmee de vernettingen zullen hydrolyseren en het aantal vernettingen dat dient te 
degraderen. Een ketenfragment van de triblok kan vervolgens vrijgesteld worden uit het 
netwerk. Het zwelgedrag hangt af van de vernettingsdichtheid van het netwerk (361). 
Evenwichtszwelling is omgekeerd afhankelijk van de vernettingsdichtheid; zodra 
degradatie verder gaat en de esterbinding hydrolyseert, zal de vernettingsdichtheid 
afnemen, met als gevolg dat de evenwichtszwelling zal toenemen. Als degradatie verder 
gaat tot het punt waar de kinetische ketens niet langer vastgebonden zijn aan het 
netwerk, zal de zwelling drastisch toenemen (361).  
Wanneer het splitsen van vernettingspunten is doorgegaan tot het punt waarbij een 
significant aantal kinetische ketens niet langer vasthangen aan het polymeernetwerk, zal 
dit fenomeen bijdragen aan het massaverliesprofiel. Netwerken met kortere kinetische 
ketens hebben meer vernettingspunten die moeten degraderen vooraleer er massaverlies 
zal optreden. Degradatie wordt geïntroduceerd in covalent vernette netwerken door de 
inclusie van een hydrolytisch splitsbaar anhydride of ester (178, 325-327) groepen of 
enzymatisch splitsbare peptide bindingen (362-364) in de vernette segmenten.  
IV.4. Vernetting van ethoxysilaan gebaseerde Pluronic® F127
macromonomeren.
Silaancomponenten worden gekarakteriseerd door de structuur (R’O)3-Si-R waarbij R’ 
een alkyl groep is en R een organofunctionele groep. De alkoxygroepen hydrolyseren in 
waterige omgeving, wat een condensatiereactie toelaat met de hydroxylfunctes en 
andere gehydrolyseerde silaanmoleculen. Het feit dat covalente bindingen tussen de 
hydrogel en het substraat kunnen gevormd worden, is een voordeel ten opzichte van de 
methacrylaat gebaseerde hydrogelen. Deze vormen wel polymeernetwerken, maar 
binden zich niet covalent aan substraten. De siloxaan gebaseerde hydrogelen binden zich 
bij polymerisatie wel op een eventueel aanwezig substraat (dat hydroxylfuncties bevat), 
waardoor een goede hechting tussen substraat en polymeer kan bekomen worden.  
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Het proces waarbij inorganische netwerken gevormd worden door silicoon precursoren 
omvat typisch twee reactiestappen (330-332). De eerste reactie omvat de hydrolyse van 
de alkoxidegroep voor het genereren van de silanol groep, gevolgd door een 
condensatiereactie van de silanolgroepen voor het produceren van siloxaanbindingen. De 
bijproducten zijn water of een alcohol.  
Het fundamentele nadeel van de meeste anorganische-organische telechelische 
polymeren is dat de sol-gel reactie dient uitgevoerd te worden bij verhoogde temperatuur 
en in de aanwezigheid van sterke zuren (333-335).  
De ethoxysilaan functies ondergaan een zuur gekatalyseerde hydrolyse (door toevoeging 
van een zuur zoals HCl of CH3COOH) en creëren silanol groepen (Figuur IV.4.1 (A)). De 
reactieve silanolgroepen kunnen vervolgens oligomeren en polymeren vormen via een 
polycondensatiereactie bij verhoogde temperatuur Figuur IV.4.1 (B)).  
 (A)  (B) 
Figuur IV.4.1 -  (A) Hydrolyse van een triethoxysilaan naar een triolsiloxaan en (B) 
polycondensatiereactie tussen de reactieve silanolgroepen met R = Pluronic® F127. 
Bij verhoging van de temperatuur zal het water verdreven worden en verschuift het 
reactie-evenwicht naar rechts. Een stevig, chemisch vernet hydrogelnetwerk zal gevormd 
worden. De siloxaan gebaseerde hydrogelen binden bij polymerisatie op een aanwezig 
substraat dat hydroxylfuncties bevat, waardoor een goede hechting tussen het substraat 
en het polymeer kan bekomen worden.  
‘Silane coupling agents’ hebben de eigenschap duurzame verbindingen te vormen tussen 
organische en anorganische materialen. Dit komt omdat er twee types van reactiviteit 
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(anorganisch en organisch) bevat zitten in één molecule. Het ‘silane coupling agent’ zal 
zich gedragen als een interface tussen een anorganisch substraat (zoals glas, metaal, 
minerale stoffen) en een organisch materiaal (zoals een organisch polymeer of coating) 
en zal zo de twee verschillende materialen koppelen. 
Het tijdsafhankelijke mechanische gedrag van de gelen wordt weergegeven in Figuur 
IV.4.2, waarbij de compressiemodulus Ec in functie van de tijd wordt uitgezet. In deze
figuur bemerken we een stijging van de compressiemodulus met een toename in tijd. Dit 
kan men toeschrijven aan het polymerizeren van de Pluronic® F127 di-IPTS doorheen de 





















Figuur IV.4.2 - De compressiemodulus (Ec) in functie van de tijd van een 20% (g/g) 
Pluronic® F127 di-IPTS bij 37°C (n=3). 
Voor verschillende concentraties aan Pluronic® F127 di-IPTS wordt de gelfractie bepaald 
(Tabel IV.4.1). De hoogste gelfracties worden bekomen voor een 10 en 15% (g/g) aan 
Pluronic® F127 d-IPTS en zijn significant (p<0.05) verschillend van de hogere 
concentraties. De geclusterde reactieve zijde is geassocieerd met sterische hinder: eens 
er reactie van een eerste functionele groep is doorgegaan, zal de reactiekinetiek van de 
tweede bij het ketenuiteinde sterisch vertraagd worden.  
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Tabel IV.4.1 - Overzicht van de bekomen gelfracties voor verschillende concentraties aan 
Pluronic® F127 di-IPTS (n=3). 
Pluronic®  F127 di-IPTS
Concentratie [% (g/g)] Gelfractie [%] 
10 95 ± 1.7 
15 94 ± 2.9 
20 83 ± 1.7 
25 86 ± 1.5 
30 83 ± 1.4 
Ronde staaltjes (∅10 x 1 mm) worden uitgesneden uit vernette hydrogelen en 
vervolgens gedroogd tot een constant gewicht wordt bekomen. Vervolgens worden deze 
in gedeïoniseerd water geïncubeerd bij verschillende temperaturen voor verschillende 
tijdsperioden. In  Tabel IV.4.2 zijn de zwellingsgegevens van vernet Pluronic® F127 di
-IPTS bij 25 en 37°C opgenomen. 
Tabel IV.4.2 - Zwellingspercentages bij 25 en 37°C op verschillende tijdstippen (1 uur – 7 
dagen) voor Pluronic® F127 di-IPTS 30% (g/g) (n=3). 
Zwellingspercentage [%] 
Immersietijd 25°C 37°C 
1 uur 68 ± 0.2 45 ± 0.8 
3 uur 78 ± 1.6 55 ± 1.7 
6 uur 80 ± 0.8 60 ± 1.2 
2 dagen 86 ± 0.2 66 ± 0.9 
7 dagen 90 ± 1.4 62 ± 1.3 
Zoals verwacht, zal de aanwezigheid van triethoxysilaaneindgroepen een effect hebben 
op het gedrag van de gefunctionaliseerde triblokken. Zo zal de minimum concentratie 
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voor de detectie van een reversibele thermoresponsief gedrag gaan van 14.6% (g/g) 
voor Pluronic® F127 naar 15.0% (g/g) in het geval van Pluronic® F127 di-IPTS. Deze 
bevindingen kunnen toegeschreven worden aan de hydrofobe triethoxysilaan functies die 
aanwezig zijn aan beide zijden van de PEO-keten. Gelijkaardige resultaten worden 
bekomen voor Pluronic® F127 gemodificeerd met korte lactide of ε-caprolacton oligomere 
blokken (203).  
In overeenstemming met zijn thermoresponsief gedrag, vertonen vernette hydrogelen 
een significante (p<0.05) daling in zwellingspercentage bij 37°C. Het is duidelijk dat 
vernet Pluronic® F127 di-IPTS zijn potentieel behoudt om te zwellen en dit bij 
verschillende temperaturen en gepaard gaande met een verlies aan water bij verhoogde 
temperatuur. Dit fenomeen kan toegeschreven worden aan een moleculaire reorganisatie 
tussen de vernette bindingen en aan de gewonnen entropie te wijten aan het vrijstellen 
van de watermoleculen uit de hydrofobe segmenten.  
IV.5. Karakterisatie van de mechanische eigenschappen van
Pluronic® F127 hydrogelen via texturometrie.
Verschillende hydrogelen worden mechanisch geanalyseerd door gebruik te maken van 
een texturometer (zie Figuur IV.5.1). Hiermee is het mogelijk om op een eenvoudige en 
snelle manier een aantal hydrogeleigenschappen te bepalen (336-338). Instrumentele 
textuuranalyse werd ongeveer 40 jaar geleden ontwikkeld en is een hedendaags 
wijdverspreide techniek voor de karakterisatie van vaste en semi-vaste materialen. De 
mechanische belasting van een hydrogel kan leiden tot irreversible vervorming of breuk. 
Daardoor wordt een karakterisatie van de texturometrische eigenschappen van een 
hydrogel noodzakelijk. Met behulp van een plunjer of probe (cilindervormig, bolvormig, 
naaldvormig, ….) die met een bepaalde snelheid het monster perforeert of indrukt, wordt 
op het testmateriaal een compressiekracht aangebracht. Elasticiteit is de mate waarin 
een vervormd materiaal zijn oorspronkelijke toestand herwint na het verwijderen van zijn 
vervormende kracht. Een compressietest met balprobe is nuttig voor het meten van deze 
eigenschap. De sferische probe is een standaard gereedschap dat wordt gebruikt voor 
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het karakteriseren van zachte stalen, waarbij oneffenheden meer uitgevlakt worden. Men 
krijgt een licht vertekend beeld van de kracht/oppervlak curve doordat het 
contactoppervlak stijgt indien de bol dieper in het staal dringt. In veel gevallen waar de 
hardheid/zachtheid getest wordt, is de balprobe aangewezen in termen van zowel 
reproduceerbaarheid als resolutie. Het principe van een balprobe is dat de uniforme 
compressiekracht wordt verdeeld onder een normale hoek met het oppervlak van de bal. 
Dit geeft een gemiddeld effect op het te testen lokale gebied (365). 
Figuur IV.5.1 – Schematische voorstelling van een texturometer (366). 
Bij de proefopstelling van de texturometrische testen op 1 mm dikke hydrogelfilmen 
wordt geopteerd om te werken met een vlakke tafel met ronde uitsnijding. De 
hydrogelfilmen worden aangebracht over de opening. Door middel van een 
bovenliggende plaat met gecentreerde ronde uitsnijding wordt de hydrogel gefixeerd. 
Een probe (12 mm in diameter) wordt in het staal gedrukt met een snelheid van 0.1 
mm/min bij 37°C (Figuur IV.5.2). De gemeten kracht en de penetratiediepte (0.3 mm) 
worden gebruikt voor het bepalen van de compressiemodulus; Ec. 
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Figuur IV.5.2 - Schematische voorstelling compressietest (366). 
De compressiemodulus is een materiaalconstante die een indicatie geeft van de 
volumeverandering die ontstaat bij een aangelegde hydrostatische spanning. Het 
omgekeerde van de compressiemodulus wordt de compressiebiliteit genoemd. Er bestaat 
een verband tussen de elasticiteitsmodulus en de compressiemodulus zoals reeds eerder 
beschreven door Friedman et al (367). Een minimum van vijf stalen wordt getest voor elk 
materiaaltype. Door het uitvoeren van een eenvoudige uniaxiale compressietest en het 
gebruik van de Mooney-Rivlin vergelijking (368) kan de elastische respons van de 









Waarbij σ de spanning is en λ de deformatie uitgedrukt als de vervormde lengte gedeeld 
door de initiële lengte (l/l0). De elasticiteitsmodulus G is 1/3 van de Young’s compressie 
modulus Ec.  
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Tabel IV.5.1 - Compressiemodulus Ec voor verschillende Pluronic® F127 vernette 
systemen (n=5). 
Type van de macromonomeren Pluronic® F127 Ec [kPa] S [±] 
Bismethacrylaat [20% (g/g)] 320 12 
Bismethacrylaat [30% (g/g)] 350 14 
Bisacrylaat - tetrathiol [30% (g/g), 1.0 eq] 445 32 
di-IPTS [30% (g/g)] 452 40 
De resultaten zijn weergegeven in Tabel IV.5.1. De compressiemodulus voor een 
hydrogel bekomen uit een 30% (g/g) bismethacrylaat oplossing is significant (p<0.05) 
verschillend ten opzichte van een 20% (g/g) oplossing. Voor eenzelfde concentratie aan 
uitgangsmonomeer (30% (g/g)) zal een hydrogel bekomen uit een bisacrylaat-tetrathiol, 
alsook het siloxaan derivaat, een significant (p<0.05) hogere compressiemodulus 
vertonen. Dit is te verklaren dooordat er meer vernetting zal optreden bij hogere 
concentraties aan monomeren. Een interconnectie tussen de lange ketens veroorzaakt 
een daling in de ketenmobiliteit, waardoor er een stijging van de compressiemodulus van 
het polymmer zal optreden (369). Het vernetten van Pluronic® F127 door een 
eindmodificatie met een dubbele binding zal zwakkere hydrogelen vormen ten opzichte 
van een drievoudige functionaliteit. De resultaten van Sosnik et al (202) voor een 
Pluronic® F127 hydrogel, vernet door een redox systeem, liggen in dezelfde lijn met de 
de bekomen waarden.   
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IV.6. Conclusies.  
 
 
Irgacure 2959 kan aangewend worden als foto initiator voor een radicalaire 
vernettingsreactie waarbij poly(Pluronic® F127 BMA) hydrogelen worden bekomen in 
hoge gelfracties. Oplossingen met een hogere concentratie aan Pluronic® F127 BMA 
zullen significant sneller een maximale gelfractie bereiken dan lagere concentraties. De 
temperatuur heeft een belangrijke invloed op het zwelgedrag van de bekomen hydrogel. 
Bij 20°C zal de hydrogel meer water absorberen dan bij 37°C en zal bij 
evenwichtszwelling 30% hoger liggen voor een vernette 30 % (g/g) Pluronic F127 BMA. 
De evenwichtszwellingsgraad daalt van 780% ± 10% naar 250% ± 15% voor een 30 % 
(g/g) Pluronic® F127 BMA indien de temperatuur stijgt van 2°C naar 60°C. De 
hydrogelen zullen water uitstoten door opwarmen en geven aanleiding tot krimp. 
De hydrogelen werden aangewend voor de gecontroleerde afgifte van macromoleculen. 
De kinetiek wordt gestuurd door de vernettingsdichtheid en het moleculair gewicht. Er 
werden twee verschillende moleculaire gewichten van FITC dextraan onderzocht als 
model; FD40 en FD260. Het dextraan FD40 vertoont een ‘burst-release’ diffusiepatroon, 
terwijl de vrijstelling van dextraan FD260 vertraagd verloopt uit een 30% (g/g) Pluronic® 
F127 BMA hydrogel. Als modelproteïne voor de vrijstelling van proteïnen uit 
hydrogelmatrices werd runderalbumine (BSA) geselecteerd. Er werd besloten dat een 
lagere polymeerconcentratie aan Pluronic® F127 BMA aanleiding geeft tot een snellere 
cumulatieve vrijstelling van BSA in functie van de incubatietijd. De aanwezigheid van een 
ester bevattende reactiepartner maakt de hydrogel gevoelig voor hydrolytische 
degradatie. De evenwichtszwelling is omgekeerd afhankelijk van de vernettingsdichtheid; 
zodra degradatie verder gaat en de esterbinding hydrolyseert, zal de vernettingsdichtheid 
afnemen, met als gevolg dat de evenwichtszwelling zal toenemen. 
De vrije radicalen gecreëerd door het UV foto-initiator proces kunnen schadelijk zijn voor 
een gecombineerd gebruik met cellen. Daardoor is er gekozen voor het ontwerp van 
initiatorvije polymerisatiesystemen. Eén van deze alternatieven is een Michaël type 
reactie.  
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Pluronic® F127 bisthioacetaat kan volledig ontschermd worden in DMEM. Echter werden 
er geen consistente hydrogelen bekomen na inmenging van een commerciële 
acrylaatvernetter. Een andere weg werd vervolgens geopteerd waarbij we een Pluronic® 
F127 bisacrylaat combineren met een commerciële thiolvernetter door emulsieficatie. 
Consistente hydrogelen werden bekomen met een hoge gelfractie. De Michaël-additie 
reactie wordt gekatalyseerd in licht basisch milieu en gaat door zonder het toevoegen 
van een radicaalinitiator. Hierdoor kan een vernetting met celencapsulatie onder milde 
omstandigheden uitgevoerd worden. Ten opzichte van de methacrylaat gebaseerde 
systemen kunnen er met een thiol-acrylaat benadering hydrogelen bekomen worden tot 
10 cm dik. Een ander initiatorvrij systeem maakt gebruik van Pluronic® F127 di-IPTS. 
Door hydrolyse kunnen er reactieve silanolgroepen ontstaan die vervolgens 
polymeriseren door een polycondensatiereactie. De lange reactietijden maken deze 
systemen ongeschikt voor de finale toepassing. 
Texturometrische evaluaties werden uitgevoerd op de Pluronic® hydrogelen. Hierbij werd 
er geconstateerd dat hydrogelen bekomen uit macromonomeren met een eenvoudige 
functionaliteit (het acrylaat en methacrylaat derivaat) een lagere compressiemodulus 
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V Ontwikkeling van extracellulaire 





De respons van organismen op een biomateriaal is sterk geassocieerd met de 
oppervlaktekarakteristieken van het materiaal (370). Bij het toepassen van polymeren 
als een artificieel implantaat is een oppervlaktemodificatie een cruciaal aspect (371-372) 
om de bioactieve eigenschappen zoals celadhesie, celproliferatie en celviabiliteit te 
promoten. De encapsulatie van cellen en weefsel in een geschikte matrix met retentie 
van de celviabiliteit en metabolische functionaliteit hebben uitgebreide klinische 
toepassingen en speelt een belangrijke rol in een brede waaier van 
transplantatietherapieën. Het doel van dit hoofdstuk is om extracellulaire matrix 
mimetische structuren ontwikkelen voor het gecombineerd gebruik met Pluronic® 
hydrogelen.   
De preliminaire biologische evaluaties opgenomen in dit hoofdstuk worden uitgevoerd in 
samenwerking met dr. Elke Berneel van de Vakgroep Medische Basiswetenschappen, 
Faculteit Geneeskunde, UGent. 
 
V.1.1. Oppervlaktemodificaties voor de ontwikkeling van ECM mimetische 
structuren en het bioherkenningsproces.  
 
Oppervlaktemodificaties kennen een snelle ontwikkeling in de wereld van de 
biomaterialen. Tientallen reviewartikels zijn reeds gewijd aan dit onderwerp (373). Er is 
gerapporteerd dat polymeren met een hydrofiel oppervlak een lage adsorptie vertonen 
van serum proteïnen, naast een lage interactie met cellen (346-348). In een publicatie 
door Ikada (374) wordt er aangetoond dat een materiaaloppervlak de meest kritische 
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invloed heeft op de biocompatibiliteit. Alsook is het voor vele polymeren een essentieel 
element om het aan te wenden als een biomateriaal. In 1996 verklaarden Elbert en 
Hubbell (375) de interactiemechanismen tussen cellen en biomateriaaloppervlakken. 
Principes van proteïne adsorpties op het biomateriaaloppervlak en de biologische 
herkenning tussen de cellen en de geadsorbeerde proteïnen worden in deze publicatie 
beschreven. Er worden veel oppervlaktemodificaties vermeld voor het maken van een 
super hydrofiel of hydrofoob materiaal, voornamelijk voor de bereiding van 
bloedcompatibele materialen. In 1998 interpreteerde Vogler (376) de balans tussen de 
hydrofiliciteit en hydrofobiciteit op de biocompatibiliteit uit een perspectief van een 
watermoleculaire structuur dicht bij het oppervlak. In een review van 2002 introduceerde 
Kasemo (370) de interacties tussen een biomateriaaloppervlak en watermoleculen, 
proteïnen, cellen en weefsels.  
De hydrofiliciteit/hydrofobiciteit is de initiële parameter die de proteïne adsorptie zal 
beïnvloeden. Het is bekend dat hydrofobe oppervlakken de adsorptie van proteïnen zal 
bevorderen uit een waterige oplossing. Echter zal deze sterk irreversibele adsorptie 
zorgen voor denaturatie van de proteïneconformatie en een verlaagde bioactiviteit 
doordat de natuurlijke conformatie van een proteïne van essentieel belang is voor zijn 
bioactiviteit (377). Anderzijds zal een hoog hydrofiel oppervlak proteïnemoleculen 
verdrijven en de proteïne adsorptie tegenwerken. Door Vogler (376) werd voorgesteld 
dat de  hydrofobe/hydrofiele balans kan gedefinieerd worden door gebruik te maken van 
een belangrijke parameter: de ‘pure water adhesion tension’ (τ°). Oppervlakken met τ° 
> 30 dyn/cm worden gedefinieerd als hydrofiel en deze met  τ° < 30 dyn/cm als 
hydrofoob. Naast de hydrofiliciteit/hydrofobiciteit spelen andere materiaaloppervlakte 
eigenschappen zoals de chemische samenstelling, oppervlaktelading en ruwheid, … een 
belangrijke rol. Deze kunnen aangepast worden op een zodanige manier dat de 
geadsorbeerde proteïnen hun normale bioactiviteit behouden. Een andere strategie 
bestaat erin om direct biomoleculen te immobiliseren op het biomateriaal oppervlak voor 
de introductie van een specifieke cellulaire respons (378). 
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Verschillende toepassingsdomeinen, waaronder medische implantaten, bio-sensoren, bio-
chips, weefselregeneratie en bio-elektronica worden beschreven om het 
bioherkenningsmechanismeprincipe te illustreren als een centraal aandachtspunt voor het 
maken van een gesofisticeerde, functionele oppervlakken voor specifieke bio-interacties 
(379).  
Het is bekend dat de interactie tussen cellen en oppervlakken gestuurd wordt door een 
bioherkenningsproces. Meer bepaald betreft dit een specifieke binding van de receptoren 
op celoppervlakken met hun corresponderende liganden (375). 
V.1.2. Atmosferische druk plasmabehandeling voor het modificeren van een
biomateriaaloppervlak.
Doordat vele synthetische polymeren hydrofoob zijn, is er veel onderzoek verricht om de 
hydrofiliciteit van het biomateriaal te verhogen (380-382). Een veel aangewende 
techniek is een plasmabehandeling (383). In dit werk wordt er gebruik gemaakt van een 
atmosferische druk plasma reactor voor het introduceren van reactieve groepen op een 
oppervlak. Plasma bevat elektronen, ionen, radicalen, fotonen, … dewelke in staat zijn 
om chemische en fysische modificaties op een oppervlak te initiëren (384). Het voordeel 
van deze techniek is dat een plasmabehandeling enkel de bovenste atoomlagen van een 
materiaaloppervlak zal wijzigen zonder de bulkeigenschappen te veranderen (385-386). 
Een schematisch diagram van de plasma opstelling is weergegeven in Figuur V.1.1. In 
het algemeen zal een ‘dielectric barrier discharge (DBD)’ gegenereerd worden in een 
parallelle plaat opstelling door het toepassen van een voldoende groot alternerende 
spanning op de elektroden (387-390). Dit resulteert in een tijdelijke en ruimtelijke niet 
uniforme ontlading in de ruimte tussen de elektrodes (387-390). Veel gebruikte gassen 
zijn helium, argon of stikstof (391). De introductie van initiatoren (radicalen of 
peroxidegroepen) op een chemisch inert oppervlak kan gerealiseerd worden door een Ar 
plasma behandeling in combinatie met zuurstof (392-395). Bij gebruik van enkel argon 
als gas (inert) zullen er geen chemische reacties optreden.   
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Figuur V.1.1 - Schematisch diagram van de experimentele opstelling gebruikt voor een 
DBD plasma ontlading (370) (1: gascilinder, 2: massastroom controle, 3: plasmareactor, 
4: drukleiding, 5: klep, 6: pomp). 
V.1.3. Analysetechnieken voor de karakterisatie van een biomateriaaloppervlak.
Door de invloed van de topografische eigenschappen op het celgedrag, is de 
morfologische karakterisatie van het biomateriaaloppervlak van essentieel belang. Het 
meest aangewende toestel voor het bestuderen van de oppervlaktemorfologie is SEM 
(396).  De resolutie van SEM is meestal in microschaal in de richting verticaal aan het 
materiaaloppervlak. In tegenstelling tot AFM, dewelke een veel hogere resolutie heeft in 
deze richting en makkelijker oppervlaktestructuren van verschillende nanometers in 
hoogte of diepte kan detecteren (397-398). Een extra voordeel van AFM ten opzichte van 
SEM is het feit dat men deze kan gebruiken in waterig midden, hetgeen een 
realistischere omgeving is waar biomaterialen toegepast worden (399).  
Naast de oppervlaktetopografie van biomaterialen is de bepaling van de chemische 
samenstelling van fundamenteel belang. Attenuatie van de totale reflectie, Fourier 
Transform spectroscopie (ATR-FTIR), X-straal foto-elektron spectroscopie (XPS) en ‘time-
of-flight’ secundaire ionenmassaspectroscopie (TOF-SIMS, kortweg: SIMS) zijn de meest 
wijdverspreide spectroscopische technieken die voor deze doeleinden worden toegepast. 
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XPS wordt meestal geprefereerd als analytische techniek voor organische materialen 
doordat de x-stralen het oppervlak niet beschadigen. 
De meest aangewende technieken voor het meten van de laagdikte en ultradunne films 
zijn X-straal, neutronenscattering (400), ellipsometrie (376-378) en ATR. Echter is er 
maar weinig gepubliceerd rond het meten van laagdiktes op een polymeer gebaseerd 
biomateriaal, te wijten aan de ruwe aard van zowel het substraat en de geënte lagen. 
Daarnaast is een karakterisatie van het gemiddelde moleculair gewicht van geënte 
polymeren op biomateriaaloppervlakken een eigenschap die niet frequent wordt 
beschreven.   
In dit werk maakt men gebruik van ellipsometrie voor het bepalen van de laagdiktes. 
Ellipsometrie is een niet destructieve optische meettechniek die gepolariseerd licht 
gebruikt om de diëlektrische eigenschappen van een monsteroppervlak te bepalen (401). 
De techniek kan zowel toegepast worden in de micro-elektronica als in de biologie. Uit de 
polarisatierichting van het gereflecteerde licht kan informatie bekomen worden over de 
oppervlaktelaag met een dikte zo dun als de gebruikte golflengte of nog dunner (tot een 
atoomdiameter). Ellipsometrie is in eerste instantie bedoelt om de optische constanten te 
bepalen en de filmdikte, maar kan ook de compositie, kristalliniteit, ruwheid, 
dopingconcentratie en andere materiaaleigenschappen bepalen die gelinkt zijn met een 
verandering in de optische respons. 
Licht kan beschreven worden als een elektromagnetische golf. De manier waarop 
elektromagnetische velden zich gedragen in relatie met ruimte en tijd kan men definiëren 
als polarisatie. Licht wordt beschouwd als niet gepolariseerd wanneer de oriëntatie en 
fase totaal arbitrair zijn. Ellipsometrie daarentegen meet gepolariseerd licht; een 
elektrisch veld dat een specifieke weg zal volgen en die een verschillende vorm zal 
hebben bij een gegeven punt. Een elektromagnetische golf die zich voortbeweegt in de z-
richting kan beschreven worden door zijn x- en y-componenten, doordat zijn elektrisch 
veld altijd orthogonaal gericht is aan de propagatie richting.  
Indien twee orthogonale lichtgolven in fase zijn, zal het resulterende licht lineair 
gepolariseerd zijn. Zijn oriëntatie is bepaald door de relatieve amplitudes. Het licht is 
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circulair gepolariseerd indien de orthogonale golven 90° uit fase zijn en dezelfde 
amplitude hebben. De meest bekende polarisatie is elliptisch en combineert orthogonale 





Figuur V.1.2 - Verschillende types van lichtpolarisatie (402). 
Telkens als licht in wisselwerking treedt met een materiaal, zal dit leiden tot 
randvoorwaarden aan het raakvlak. Gedurende deze wisselwerking dient er altijd voldaan 
te worden aan de vergelijkingen van Maxwell. Figuur V.1.3 toont hoe een willekeurig licht 
zal reflecteren en refracteren aan het raakvlak. De hoek tussen de invallende straal en 
het gewone staal (θi) zal gelijk zijn aan de reflecterende hoek (θr).  
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Figuur V.1.3 - Licht reflectie en refractie volgens de wet van Snell (402). 
Bij elk raakvlak zal een deel licht gereflecteerd worden terwijl de rest zal overgedragen 
worden bij de gebroken hoek. Afhankelijk van de grenscondities zullen verschillende 
oplossingen toegepast kunnen worden voor de elektrische velden parallel en loodrecht 
aan het staaloppervlak. Licht kan gescheiden worden in orthogonale componenten met 
relatie tot het vlak van voorkomen (p- en s-polarisatie). Beide componenten kunnen 
afzonderlijk berekend worden. Hieruit kan met de laagdikte berekenen. 
V.2. Het toepassen van poly(dopamine) coatings voor het
functionaliseren van een biomateriaaloppervlak.
Oppervlaktemodificaties spelen een centrale rol in het controleren van de oppervlakte 
eigenschappen en verlenen nieuwe functionaliteiten aan materialen (381-383). In de 
voorbije decennia zijn er verschillende sleuteltechnologieën ontwikkeld voor het 
modificeren van materiaaloppervlakken, waaronder chemische conjugatie (403), ‘self-
assembly monolayers (SAM’s)’ (404), laag-na-laag filmafzetting (405) en plasma 
behandeling (406). Algemeen zijn de meeste oppervlaktetechnieken tijdrovende en 
ingewikkelde processen en zal hun toepassing afhangen van specifieke oppervlakte 
- 153 -
eigenschappen (404, 406). Hierdoor is een eenvoudige en universele benadering voor 
een oppervlaktemodificatie wenselijk.  
Mossel geïnspireerd poly(dopamine) (PDA) heeft veel interesse gewekt als een nieuwe 
manier voor het functionaliseren van biomaterialen. Dit kan men toeschrijven aan de 
eenvoudige en materiaalonafhankelijke afzetting, de gunstige interacties met cellen en 
de sterke reactiviteit voor verdere functionalisatie (407-408)(69, 388-389). Dopamine of 
2-(3,4-dihydroxyfenyl)ethylamine, DOPA (Figuur V.2.1) is een catecholamine die 
fungeert als neurotransmitter op verschillende plaatsen in het lichaam van mensen en 
dieren. Het komt in het menselijk en dierlijk organisme ook voor als een precursor van 
de hormonen adrenaline en noradrenaline (409). 
Figuur V.2.1 - Structuurformule van  2-(3,4-dihydroxyfenyl)ethylamine (dopamine, 
DOPA). 
De waterbestendige adhesie eigenschappen van DOPA laten een goede hechting toe aan 
zowel organische als anorganische oppervlakken. Onderzoek werd reeds uitgevoerd om 
de chemie van DOPA na te bootsen met behulp van synthetische polymeren (410-414). 
Er werd aangetoond dat het gelijktijdig bestaan van een catechol (DOPA) en een amine 
(lysine) cruciaal zijn voor het bereiken van een sterke adhesie (415-417). 
Poly(dopamine) (DOPA) als een eenvoudige éénstaps oppervlaktecoating werd ontdekt in 
2007 (417). De PDA-coating kan aangewend worden voor het functionaliseren van een 
brede reeks van materiaaloppervlakken, waaronder super hydrofobe oppervlakken. 
Poly(dopamine) heeft een nieuwe weg geopend voor oppervlakte modificaties en heeft 
interesse gewekt in de materiaalwetenschappen, biologie en het biomedische domein. 
Dopamine chemie is uitgebreid onderzocht voor oppervlakte modificatie (417-418). 
Dopamine kan zelfpolymerisatie ondergaan voor het produceren van een adherente 
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poly(dopamine) laag op veel substraten. Door gebruik te maken van deze unieke 
eigenschap, kan men verschillende moleculen zoals groeifactoren en andere biomoleculen 
geïmmobilseerd worden op oppervlakken voor het bereiken van verschillende 
eigenschappen (399-401).  
Hoewel de bereiding van PDA-coatings een eenvoudig éénstapsproces is, zullen 
verschillende factoren (temperatuur, DOPA-concentratie, pH, buffer en toegepast 
oxidans) een belangrijke rol spelen voor het controleren van de 
oppervlaktekarakteristieken van de PDA-coating. Verhoogde temperaturen kunnen de 
afzetting van PDA op het substraat versnellen, hetgeen resulteert in een ruwer en meer 
hydrofiele PDA laag in vergelijking met coatings gevormd bij verlaagde temperatuur 
(419). Sommige studies tonen aan dat de initiële reactiesnelheid van PDA-vorming een 
plateauwaarde kan bereiken voor dopamine concentraties hoger dan 1 g/L (420), terwijl 
anderen een lineaire toename waarnemen van de PDA coatings dikte met een dopamine 
concentratie van 0.1 tot 5.0 g/L (421). Recent werd er aangetoond dat de tweefasige 
evolutie van de PDA coatings dikte, alsook de oppervlakteruwheid met toenemende 
initiële dopamine concentraties (0.25 - 4 g/L), met de initiële concentratie van 1.0 g/L 
resulteert in de grootste coatings dikte en ruwheid (422). Deze discrepantie kan het 
gevolg zijn van verschillende zuurstofconcentraties in de reactieoplossing gehandhaafd in 
verschillende studies, doordat het oxidans (type, concentratie, …) gebruikt in de 
reactieoplossing een andere belangrijke cruciale factor is voor PDA-vorming. In de 
afwezigheid van zuurstof zal er geen zichtbare PDA-depositie waargenomen worden, 
terwijl bij hogere zuurstofconcentraties in de dopamine oplossing zal leiden niet enkel tot 
een verhoogde depositiesnelheid, maar ook aan een meer uniforme en gladde coating 
(423). Sommige oxidansen zoals metaalionen, ammoniumpersulfaat hebben ook 
bewezen om effectief te zijn in PDA-vorming en resulteren in een duidelijke 
depositiekinetiek en optische eigenschappen (424-426). Bijkomend zal de pH en het type 
toegepaste buffer een betekenisvolle invloed hebben op de depositiekinetiek van het 
PDA-coating proces. De depositiesnelheid zal de hoogste waarden bereiken voor pH-
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waarden ~8.5 en het vervangen van TRIS-buffer door een fosfaat buffer zal ook 
resulteren in een hogere depositiesnelheid (424, 427).  
PDA zal als een hoofdcomponent van het natuurlijk voorkomende melanine (dat 
wijdverspreid is in het menselijke lichaam), een uitstekende biocompatibiliteit hebben. 
De adhesie van fibroblasten en megakaryocyten (beenmergcellen), naar PDA 
gemodificeerde oppervlakken is benaderd door Lee et al (417). In deze publicatie werd er 
aangetoond dat de cytocomptabiliteit van PDA-coatings cel afhankelijk zijn. De in vitro 
cytocomptabiliteit van PDA-coatings werd verder bestudeerd door de groep van Park 
(428), waarbij er humane navel endotheelcellen gekweekt worden op PDA gecoate, 
geëlektrospinde polycaprolacton nanovezels. Deze blijken een verhoogde adhesie en 
viabiliteit te hebben ten opzichte van ongewijzigde en gelatine gecoate nanovezels. Er 
werd aangetoond dat PDA-coatings een krachtige manier zijn voor het omzetten van bio 
inerte substraten in bioactieve draagstructuren (429), door het promoten van celadhesie 
van verschillende celtypes, zoals: osteoblasten, feochromocytomen en chondrocyten. De 
biodegradeerbaarheid is een belangrijk aspect voor in vivo toepassingen. Een 
gedetailleerde evaluatie van dit aspect is nog steeds ontbrekend maar cruciaal, doordat 
ongepolymeriseerd dopamine hoog cytotoxisch is (430).   
 
V.2.1. De autopolymerisatiemechanismen van dopamine. 
 
Ondanks het uitgebreide onderzoek in de afgelopen decennia, zijn 
de hechtingseigenschappen van polydopamine aan substraten niet volledig begrepen 
(431-432). Het merendeel van de bewijzen duiden in de richting van een complexe 
filmdepositie waarbij de aanwezigheid van primaire aminefuncties en catecholfuncties 
een centrale rol spelen. De gedetailleerde chemische interacties die ten grondslag liggen 
aan de filmvorming zijn tot op heden nog niet opgehelderd. 
De fundamentele vraag rond de polydopamine structuur is of het een polymeer betreft of 
een hiërarchische supramoleculaire structuur en amorf aggregaat. In het geval 
polydopamine een polymeer is (er is tot op heden geen experimenteel bewijs 
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beschikbaar) zou dit zijn naam volledig rechtvaardigen voor de films die gevormd worden 
tijdens de oxidatie van dopamine oplossingen in de aanwezigheid van het te coaten 
substraat. Daarentegen is er sterk bewijs dat polydopamine een melanine-achtig 
materiaal is, waarvoor het meest waarschijnlijke model een hiërarchisch substraat is van 
oligomeren bekomen uit 5,6-dihydroxyindool. Dit model beroept op onderzoeken die 
gebruik maken van scanning tunneling microscopie (433). Berekeningen uitgevoerd met 
de ‘density functional theory’ suggereren dat het meest stabiele aggregaat van 5,6-
dihydroxyindool een tetrameer is met een planaire geometrie die gelijkaardig is aan 
ftalocyanine (434). 
Het ‘stacked protomolecule model’ laat toe de X-straal diffractie studies te verklaren, 
uitgevoerd door Thatachari and Blois (435), alsook de AFM data van Clancy and Simon 
(436) en de ‘matrix - assisted laser desorption mass spectra’ data van Pezzella et al 
(437) In het geval waar men norepinefrine (noradrenaline) gebruikt als catecholamine, 
noemen de auteurs de bekomen coating ‘polynorefrine’ (438). Doordat er geen bewijs is 
dat deze coatings verschillend zijn ten opzichte van deze gemaakt uit dopamine, worden 
alle coatings bekomen uit catecholamines (in de aanwezigheid van een oxidans) 
systematisch polydopamine genoemd. Er is bewijs dat polydopamine coatings veel 
gemeenschappelijke eigenschappen delen met melanine: 
 
- De compositie, gebaseerd op XPS is gelijk aan die van melanine (439). 
- De oplossingen waaruit de coatings gevormd worden bevatten deeltjes die een solid-
state NMR-spectrum gelijk hebben als dat van melanine (439). 
- De UV-Vis en infrarood spectra van de coatings zijn gelijkaardig maar niet identiek 
aan deze van synthetisch melanine (440).  
 
De moleculaire details van de assemblage van melanine in oplossing is nog steeds niet 
goed begrepen. Het fundamentele 5,6-indoolchinon ondergaat dimerisatie, maar er zijn 
verscheidene isomeren of dimeren waarvan er drie zijn stabiel genoeg zijn om bij te 
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dragen aan de vorming van trimeren (431). Dit benadrukt de structurele complexiteit 
van het bekomen melanine. De reactiviteit van dopamine (441) en 5,6-dihydroxyindool in 
oplossing is een zeer actief onderzoeksdomein (442-445). Correlaties dienen gemaakt te 
worden tussen het onderzoek in organische chemie en de oppervlaktewetenschap van de 
polydopamine depositie. Er is veel theoretische onderzoek uitgevoerd rond de structuur 
van melanine in oplossing (446), echter minder in de richting van polydopamine afzetting 
op oppervlakken. Het exacte mechanisme voor het binden van dopamine op een 
oppervlak en het vormen van poly(dopamine) is tot op heden onduidelijk. Een mogelijke 
reactieweg is weergegeven in Figuur V.2.2 (417, 447). 
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Figuur V.2.2 - Mogelijke structurele evoluties en polymerisatiemechanismen van 
dopamine (417, 421-422, 426-427, 448), voorgestelde bindingen tussen 
dopamine/poly(dopamine) en metaalsubstraat/metaalion en organische ad-layer vorming 
mechanismen op poly(dopamine) gecoate substraten. Intermoleculaire cyclisatie (A), 
herschikking (B), omgekeerde dismutatiereactie (C), polymerisatie en vernetting (D). 
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Oxidatieve omstandigheden (alkalische pH en de aanwezigheid van zuurstof in waterige 
dopamine oplossingen) induceren deprotonatie van de catecholische 
dihydroxylgroepprotonen en vormen dopamine-chinon. Chinonen zijn vrij reactief en 
kunnen aangevallen worden door nucelofielen. Dopaminechinon bevat zowel een 
elektronenarme ring en een elektronen donerende amine groep. Wanneer de amine 
groep gedeprotoneerd wordt zal de molecule een intramoleculaire cyclisatie ondergaan 
via een 1,4-Michaël-additie, hetgeen leidt tot het leucodopaminechrome.  
Leukodopaminochrome wordt eenvoudig geoxideerd tot dopaminochrome (449). De 
herschikking leidt tot 5,6-dihydroxyindool of met een verdere oxidatie het indool-chinon. 
Een reverse dismutatie reactie tussen het catechol en o-chinon van 5,6-dihydroxyindool 
leidt tot een vernetting en geeft poly(dopamine); een polymeer dat structureel 
gelijkaardig is aan het biopigment melanin (397, 414). De blootgestelde reactieve 
groepen van de poly(dopamine) coatings laten een verdere functionalisatie toe door 
middel van een covalente enting van polymeren en depositie van metaalfilmen via de 
reductie van metaalionen. Onder oxiderende condities zullen catecholen reageren met 
thiolen en amines via een Michaël-additie of een Schiffse-base reactie (450). Een 
immersie van poly(dopamine) gecoate oppervlakken in een thiol- of amine bevattende 
oplossing verschaft een eenvoudig thiol- en amine-catechol adduct en werd aangetoond 
voor de depositie van organische ad-lagen in de vorm van een alkeenthiol monolaag en 
polymeercoatings (417). Poly(dopamine) coatings worden succesvol toegepast indien de 
materiaaleigenschappen dienen verbeterd te worden, i.e. verschillende bioinerte 
substraten die omgezet worden in bioactieve door het gebruik te maken van 
poly(dopamine) gecoate oppervlakken voor het hechten van cellen (451). Er wordt 
aangenomen dat het depositieproces nagenoeg onafhankelijk is van het substraat.  
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V.2.2. Bepaling van de oppervlaktesamenstelling van een
dopamine/poly(dopamine) coating op goud door XPS.
X-straal foto-elektron spectroscopie wordt gebruikt voor de karakterisatie van de
chemische samenstelling van de dopamine/poly(dopamine) coating. Dit omdat de x-
stralen geen oppervlakteschade zullen toebrengen. Voorafgaand aan de modificatie met 
een dopamine/poly(dopamine) film worden de goudsubstraten in detail bestudeerd. Op 
het goudoppervlak kan men koolstof detecteren. Het bestaan van contaminaties van de 
koolstofband wordt verklaard door de moeilijkheid voor het bereiden van een zuiver 
goudoppervlak en het behoud ervan bij bijna atmosferische druk voor XPS metingen 
(452). Gezien XPS een analysediepte omvat tussen de 0 en 10 nm en het gecoate 
substraat ook specifieke signalen vertoont van het substraat, kan men stellen dat de 
coating een dikte heeft van minder dan 10 nm. Om de exacte verandering in 
elementcompositie te bepalen van de gevormde filmen worden de stikstof-koolstof 
verhoudingen (N/C) berekend. Oppervlakte atoompercentages en N/C verhoudingen 
worden weergegeven in Tabel V.2.1. 
Tabel V.2.1 – Stikstof/koolstof relatieve ratio’s (N/C) voor gecoate goudsubstraten met 
dopamine en poly(dopamine) (n=1). 
Staal Atoom ratio (mol%) [N/C] 
Dopamine goud 0.2/4.9 = 1/24 = 0.041 
Poly(dopamine) goud 0.7/8.9 = 1/13 = 0.079 
De theoretische N/C waarden van dopamine hydrochloride (N/C = 1/8n = 0.125) is niet 
bereikt, de gemeten verhoudingen zijn lager zijn dan de theoretische. De hogere koolstof 
hoeveelheid suggereerd een onvermijdelijke aanwezigheid van koolstof te wijten aan 
contaminatie bij het maken van stalen onder omgevingscondities.  
Men dient op te merken dat de mogelijkheid van XPS voor het detecteren en 
kwantificeren van een aantal functionele groepen gelimiteerd is indien de relatieve 
chemische verschuiving van groepen beneden de bereikbare energieresolutie is (453-
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454). Daardoor heeft de data een beperkte waarde voor de bepaling van de concentratie 
van een specifieke functionele groep. Bindingsenergie shifts van zuurstof- of stikstof 
bevattende functionele groepen zijn kleiner, te wijten aan hun soortgelijke 
elektronennegativiteit. De chemische shiften van zulke soorten zijn aanwezig in een nauw 
bindingsenergie venster en vele van deze pieken wijzen op soortoverlap (455). Kleine 
bindingsenergieverschuivingen geïnduceerd door dubbele bindingen zijn ook aanwezig in 
deze regio en zal zorgen voor meer complicaties bij de analyse van de nauwe scan van 
het C 1s venster. Alsook zal de chemische verschuiving voor stikstof bevattende 
functionaliteiten van de N 1s kernniveaus zeer klein zijn. In  Tabel V.2.2 zijn de 
bindingsenergie intervallen weergegeven van de dopamine/poly(dopamine) 
film metingen en de toewijzingen van de corresponderende functionele groep, 
dewelke gevalideerd worden met data uit de literatuur (453, 456-458). De 
bindingsenergieschaal wordt ingetseld door het corrigeren van de CHx piek van de 
koolstof 1s venster op 284,5 eV. Alle vermelde functionele groepen bindingsenergieën 
zijn relatief ten opzichte van deze positie.   
Tabel V.2.2 – Functionele groep elektron bindingsenergieën voor de alifatische groepen 
bekomen door XPS (n=3). 
Functionaliteit Bindingsenergie [eV] Referentie 
CHx 284.5 ± 0.0 (424, 458) 
C-N, C=N, C-O 286.0 ± 0.2 (424, 458) 
C=O 287.6 ± 0.1 (424, 458) 
O=C-OH 288.8 ± 0.6 (424, 458) 
Al2O3 530.4 ± 0.1 (453) 
C-O-H 531.7 ± 0.1 (456) 
C=O 532.2 ± 0.1 (456) 
R2-NH, R2-N-R’ 399.7 ± 0.1 (456) 
-NH2, -NH3+ 402.0 ± 0.2 (456)
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De relatieve percentages van de koolstof, zuurstof en stikstof functionaliteiten gemeten 
op dopamie en polymdopamine gecoate oppervlakken, kan terug gevonden worden in 
Tabel V.2.3. 
Tabel V.2.3 – Analyse van de alifatische functionalisaties van een goudoppervlak, 
dopamine/goud oppervlak en poly(dopamine)/goud oppervlak, bekomen met XPS (n=1). 
Functionele groepen [%] 
Functionele groep Goud Dopamine goud Poly(dopamine) goud 
C1s 
CHx 77 80 69 
C-N, C=N, C-O 11 14 21 
C=O 7 4 7 
O=C-OH 5 2 3 
O1s 
Al2O3 0 0 0 
C-O-H 0 58 22 
C=O 0 42 78 
N1s 
R2-NH, R2-N-R’ 0 91 94 
-NH2, -NH3+ 0 9 6 
Zoals we kunnen zien in Tabel V.2.3 zijn alle functionele groepen van dopamine en 
poly(dopamine) duidelijk aanwezig in de spectra op beide substraten. De regiospectra 
worden omgezet met de corresponderende moleculen voorgesteld in het poly(dopamine) 
oxidatie schema (Figuur V.2.2). Alsook kunnen de pieken van het substraatoppervlak 
beïnvloed worden doordat de gevormde organische film dun is (5 tot 7 nm) en XPS 
metingen zullen uiterst tot 10 nm van het geanalyseerde oppervlak van de aangewende 
invalshoek (459).  
Een duidelijk gevolg van filmdepositie is de verandering in oppervlakte-energie van het 
gecoate materiaal. Statische water contacthoekmetingen op een goudsubstraat en op 
een poly(dopamine) coating zijn opgenomen in Tabel V.2.4.  
Tabel V.2.4 - Statische water contacthoekmetingen op goud en poly(dopamine) coatings 
(n=3). 
Contacthoek [°] 
Goudsubstraat 53.7 ± 1.8 
Poly(dopamine) coating 68.6 ± 1.9 
Zuiver goud is hydrofiel (0°) en een partiële monolaag van koolstofhoudende 
contaminatie maakt het hydrofoob (tot 66° (460)), dit ligt in lijn met het bekomen 
resultaat. Het dopamine is geadsorbeerd op het substraat en zal een cohesieve kracht 
ontwikkelen door zelfpolymerisatie. De statische contacthoek gemeten op 
poly(dopamine) filmen met water als solvent verwijzen meestal naar 
contacthoekwaarden van 50-55° indien poly(dopamine) afgezet wordt op hydrofiele 
substraten (417, 439, 461). Op goud zal de statische contacthoek voor water waarden 
bereiken van 46-51° na contact met een dopamine oplossing (462). De significante 
(p<0.05) toenemende hydrofobiciteit van coatings op goud, opgenomen in  Tabel V.2.4 
kan een indicatie zijn van verschillende moleculaire organisaties te wijten aan de aard 
van het substraat. De oppervlakte-energie van poly(dopamine) door gebruik te maken 
van verschillende solventen (water, diiodomethaan en formamide) is geëvalueerd door 
Bourmaud et al (463). Hieruit werd afgeleid dat poly(dopamine) coatings eerder 
polair en hydrofiel van aard zijn.   
V.2.3. Synthese en karakterisatie van dopamine methacrylamide.
Verschillende methoden voor het modificeren van goud, siliconen, polyurethaan en 
polydimethylsiloxaan (PDMS) zijn beschreven in de literatuur (464-467). Echter zijn de 
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gerapporteerde methoden complex en omvatten ze meerdere stapsreacties. Alsook zijn 
deze methoden meestal ontwikkeld voor een specifiek materiaal. Daardoor is er een 
noodzaak om een eenvoudige, substraat-onafhankelijke oppervlaktemodificatie strategie 
te ontwikkelen. Dopamine coatings worden aangewend voor het enten van een ATRP 
initiator voor een gecontroleerde radicalaire polymerisatie. Hierbij worden er goed 
gedefinieerde polymer brushes bekomen op verschillende oppervlakken via de ‘grafting 
from’ benadering (468-471).  
Een methacrylamidederivaat van dopamine zal door het adheren van de catecholfunctie 
aan een oppervlak een vrije methacrylamidefunctie beschikbaar stellen voor verdere 
functionalisatie via een polymerisatiereactie. Een bijkomende mogelijkheid is dat het 
dopamine derivaat eenvoudig kan gecopolymeriseerd worden met andere monomeren.  
In dit werk wordt dopamine chemisch gemodificeerd met methacrylzuuranhydride. Deze 
reactie (Figuur V.2.3) is gebaseerd op een gewijzigde methode opgenomen in literatuur 
door Lee et al (418).  
Figuur V.2.3 - Modificatie van dopamine met methacrylzuuranhydride naar het dopamine 
methacrylamide DAMA. 
Figuur V.2.4 - Stabilisatie van de catecholfunctie van het dopamine door een cyclische 
boraatester. 
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De reactie gaat door onder licht basische condities met 3,4-dihydroxyfenylethylamine 
hydrochloride en methacrylzuuranhydride in een waterige oplossing van 
natriumtetraboraat. De twee hydroxylfuncties van het dopamine is onstabiel in neutrale 
of alkalische omstandigheden. Het natriumtetraboraat beschermt de catecholfuntie van 
dopamine, door het vormen van een cyclische boraatester (Figuur V.2.4), hetgeen stabiel 
is in neutrale en alkalisch midden (472). De boraatester wordt makkelijk gehydrolyseerd 
door een verdund zuur. Het gederivatiseerde product wordt bekomen in hoge zuiverheid 
(> 99%) als een water onoplosbaar product. 
In Figuur V.2.5 is het massaspectrum weergegeven, de massa van 220.0 duidt op een 
efficiënt doorgevoerde reactie, de exacte massa van C12H15NO3 is 221.11, alsook de 
dubbele massa bij 441.1, gevormd door recombinatie. 
Figuur V.2.5 – Het massaspectrum van dopamine methacrylamide. 
Bijkomende aanwijzingen voor een succesvolle reactie kan men terugvinden in het 1H-
NMR spectrum (Figuur V.2.6) en een overzicht van de toekenning van de protonen in 
Tabel V.2.5. 
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Figuur V.2.6 - 1H-NMR (500 MHz) spectrum en toewijzing van de protonen van dopamine 
methacrylamide in d-DMSO. 
Tabel V.2.5 - Toewijzing van de pieken in het 1H-NMR spectrum van dopamine 
methacrylamide. 
δ ppm Multipliciteit Integratie Toekenning 
1.85 s 3 He 
2.56 t 2 Hb 
3.23 q 2 Hc 
5.31 s 1 Hd 
5.62 s 1 Hd 
6.43 d 1 Ha 
6.58 s 1 Ha 
6.63 d 1 Ha 
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V.2.4. Introductie van koolstof-koolstof dubbele bindingen op een 
goudoppervlak door dipcoating met dopamine methacrylamide. 
 
Eenvoudige methoden voor het modificeren van een oppervlak voor het introduceren van 
functionele eigenschappen hebben een toenemende aandacht getrokken voor de 
materiaalwetenschap en biomedische toepassingen (473).  
De entmethoden kan men onderverdelen in twee klassen, beter bekend als ‘grafting to’ 
en ‘grafting from’ (474). In het geval van een ‘grafting to’ methode, zullen de 
aangewende polymeerketens een reactieve ankergroep bevatten op het einde (of 
zijketens) van de keten die covalent gekoppeld wordt op een substraat door bijvoorbeeld 
silaan koppelingsreagentia. Een plasmabehandeling kan ook actieve componenten 
introduceren op een polymeeroppervlak, gevolgd door een polymerisatiereactie. Echter 
zal de  complicatie die inherent verbonden is aan het ‘grafting to’ proces een intrensieke 
beperking genereren van het aantal functionele groepen per eenheid van oppervlak door 
thermodynamische redenen (475). Aan de andere kant zal de ‘grafting from’ methode 
gebruik maken van reactieve componenten die zich bevinden op het polymeeroppervlak 
met een hoge entingsdichtheid voor het initiëren van de polymerisatie van monomeren 
van het oppervlak. ‘Grafting from’ kan doorgaan door het substraat te behandelen met 
plasma en gloei-ontlading voor het genereren van geïmmobiliseerde initiatoren, gevolgd 
door polymerisatie (476). Verschillende methoden, waaronder: gasplasma, ozon, 
elektronenstraal, UV licht en gamma stralen, zijn onderzocht voor het activeren van het 
oppervlak voor verdere functionalisatie (477).  
Echter zal de immobilisatie van initiator op het oppervlak meerdere stappen inhouden 
(478), wat kan leiden tot lage entingsdichtheden van initiator. Alsook kunnen 
nevenreacties, dewelke mogelijks bestaan in de initiator immobilistatie reactie, enkele 
ongewenste structuren introduceren op het oppervlak. Door ‘self assemble monolayer’ 
technieken (479) kunnen deze problemen omzeild worden.  
 
Dopamine ondergaat een zelfpolymerisatie in alkalische, aërobische condities en vormt 
een dunne poly(dopamine) film op een breed gamma van anorganische en organische 
materialen (417-418). Geïnspireerd op deze eigenschap van dopamine werd er in dit 
werk een methode ontwikkeld voor het modificeren van substraten (zie Figuur V.2.7). In 
deze methode is het catechol bevattende methacrylamidemonomeer DAMA en dopamine 
(DA) betrokken. DAMA moleculen worden gehecht op het materiaal door dipcoaten in 
alkalisch midden die DAMA en DA bevatten (pH 8.0 tot 8.5) voor een welbepaalde 
periode. De koolstof-koolstof dubbele bindingen die hierdoor geïntroduceerd worden laten 
copolymerisatie toe met andere functionele monomeren. Deze oppervlaktemodificatie 
strategie is weinig toegepast. De vermelde artikels focuseren zich op het modificeren van 
inorganische nanodeeltjes (480-481). In dit werk gebruikt men deze methode voor het 
functionaliseren van Pluronic® F127 hydrogelen.  
Figuur V.2.7 - Immersie van het substraat in een oplossing van dopamine 
methacrylamide laat de introductie toe van koolstof-koolstof dubbele bindingen die in een 
daaropvolgende copolymerisatiestap kunnen aangewend worden voor het invoeren van 
verschillende monomeren. 
In dit werk wordt goud gebruikt als modelsubstraat voor de functionalisatie met DAMA. 
De succesvolle afzetting van DAMA op goudoppervlakken kan aangetoond worden door 
middel van XPS metingen. Naast de aanwezigheid van stikstof bij 400 eV in het XPS 
spectrum, bevestigt ook de afname van het Au signaal en de toename van het koolstof- 
en zuurstofsignaal dat DAMA covalent gebonden is aan het het goudoppervlak (Tabel 
V.2.6).  
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Tabel V.2.6 – Oppervlaktesamenstelling, uitgedrukt in atomaire percentages, van Au en 
DAMA gemodificeerd Au bepaald door middel van XPS (n=1). 
Oppervlak C [%] O [%] N [%] Au [%] 
Au 31.64 5.62 62.74 
Au-poly(DAMA) 60.80 16.78 6.42 16.00 
Via een éénstapsreactie kan men op een eenvoudige manier koolstof-koolstof dubbele 
bindingen incorporeren op een goudoppervlak door het gebruik te maken van dopamine 
methacrylamide. Dit opent de mogelijkheid voor de introductie van verschillende 
functionaliteiten door copolymerisatie met monomeren. De introductie van DAMA op 
goudoppervlakken wordt ook bestudeerd aan de hand van SCA metingen.  
Tabel V.2.7 - Contacthoeken van water op Au, Au met DBD plasma voorbehandeling en 
DAMA gemodificeerd Au na DBD voorbehandeling, bepaald door middel van statische 
contacthoekmetingen (n=3).  
Statische contacthoek [°] 
Au 68.3 ± 1.0 
Au + O2 DBD plasma 32.2 ± 0.4 
Au + O2 DBD plasma + DAMA 72.7 ± 2.6 
Uit de resultaten, weergegeven in Tabel V.2.7 blijkt dat een DBD plasmabehandeling van 
het goudoppervlak aanleiding geeft tot een significante (p<0.05) lagere contacthoek in 
vergelijking met niet voorbehandeld goud. Dit duidt op een hydrofieler oppervlak, wat 
kan toegeschreven worden aan het verwijderen van oppervlaktecontaminaties (cfr C-
signaal van niet voorbehandeld goud in Tabel V.2.6). Na behandeling met het 
dopamine methacrylamide stijgt de contacthoek significant (p<0.05), te wijten aan de 
hydrofobe methacrylamidefuncties die gebonden 
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zijn aan het oppervlak. In vergelijking met het goudsubstraat is de statische contacthoek 
significant (p<0.05) gestegen, wat een stijging in hydrofiliciteit weergeeft (417, 467).   
V.3. Fosforylcholine als een biomimetisch celmembraan.  
 
 
Veelal kan men het falen in klinische applicaties te wijten aan trombose en stenose,  
toeschrijven aan een gebrek aan hemocompatibiliteit (482). De bloedcompatibiliteit is 
één van de meest essentiële eigenschappen voor een biomedisch materiaal. De trombose 
die geïnitieerd wordt door een materiaaloppervlak is de voornaamste hindernis voor het 
toepassen van medische materialen en artificiële organen in klinische toepassingen 
(483). Indien een vreemd materiaal wordt blootgesteld aan bloed zullen plasmaproteïnen 
snel absorberen op het materiaaloppervlak. Vervolgens zullen de bloedplaatjes 
absorberen op het fibrinogeen, gevolgd door de activering en aggregatie van de 
boedplaatjes. Finaal zal er een trombose gevormd worden (484-485).  
Fosfolipiden zijn de hoofdcomponenten van het celmembraan en zijn daardoor een 
interessante component in het biomedische veld. Fosforylcholine is een bioactieve 
molecule die aanwezig is op het eind van het lipide en op het externe oppervlak van het 
celmembraan. Het biomembraan mimetisch oppervlak, gebaseerd op fosforylcholine 
bevattende polymeren hebben een uitstekende weerstand voor aspecifieke proteïne 
adsorptie en celadhesie (486-491).  
De antitrombose eigenschappen en de uitstekende biocompatibiliteit van zwitterionische 
moleculen kan men toeschrijven aan de synergie van positieve en negatieve ladingen, 
dewelke een gunstige invloed hebben op de proteïnen (492). De natuurlijke conformatie 
van de proteïnen wordt behouden wanneer ze contact maken met het materiaaloppervlak 
(493-494). Fosforylcholine groepen kunnen een hydrofiele laag vormen analoog aan het 
buitenste oppervlak van het celmembraan (495). In vergelijking met niet gecoate 
oppervlakken, zullen deze biomimetische fosforylcholine oppervlakken resitent zijn tegen 
bloedblaatjesadhesie en zullen ze de kans op trombosevorming verminderen (496-497). 
In recente jaren zijn er veel benaderingen voor het immobiliseren van PC gebaseerde 
componenten op polymeeroppervlakken, zoals: mengen, fysisch coaten en chemisch 
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enten (498-499). Voor de methoden die gebruik maken van mengen of fysisch coaten 
kunnen de PC componenten uitlogen in een korte tijdspanne wanneer deze in contact 
komen met bloed. Indien de PC groepen covalent gebonden worden op een 
materiaaloppervlak door chemisch enten, kunnen deze moeilijker verwijderd worden. 
Alsook zal de chemische enting enkel plaatsvinden aan het oppervlak waardoor de 
bulkeigenschappen van een materiaal niet beïnvloed worden. Hoewel de ontwikkeling van 
PC gebaseerde componenten geïnspireerd is door de oppervlaktestructuur van een 
celmembraan, zullen de bewegingsmogelijkheden gelimiteerd zijn indien deze direct 
gekoppeld zijn op een oppervlak. De PC groepen creëren een specifieke biomimetisch 
oppervlak (500-503).  
V.3.1. Synthese en karakterisatie van het 2-methacryloyloxyethyl
fosforylcholine.
In dit werk wordt een polymeriseerbaar derivaat gesynthetiseerd van fosforylcholine; het 
2-(methacryloyloxy)ethyl fosforylcholine (zie Figuur V.3.1). Dit derivaat heeft als doel om 
materialen te ontwikkelen met een verhoogde biomimetische strucuur dewelke men 
covalent kan immobiliseren op een oppervlak, zodoende men een biomimetische 
structuur van een celmembraan op een oppervlak kan introduceren.  
Figuur V.3.1 – Schematische weergave van een celmembraan en het MPC polymeer 
(504). 
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Polymeren die bestaan uit MPC en hydrofobe alkylmethacrylaatstructuren zijn veelvuldig 
benut in vele biomedische toepassingen als coatingmateriaal voor het verhogen van de 
hemocompatibiliteit (487, 505). Het geobserveerde mechanisme van de 
bloedcompatibiliteit inzake MPC polymeren is in essentie een functie van de 
fosforylcholinegroepen aanwezig aan de interfase tussen het polymeer en de biologische 
omgeving. Mathieu et al (491) ontwikkelden een acrylaatpolymeer met een 
fosforylcholine groep en onderzochten de reorganisaties van de fosforylcholine groepen in 
polaire en apolaire omgevingen. In polaire omgeving zal de fosforylcholinegroep zodanig 
georiënteerd zijn dat de interfaciale energie minimaal is waardoor het 
celadhesieresistente eigenschappen bezit. Van de fosforylcholine gemodificeerde 
oppervlakken wordt verwacht dat ze een bloedplaatjesadhesie kunnen weerstaan. Deze 
PC gemodificeerde materialen kunnen toegepast worden voor materialen die in contact 
komen met bloed (499). Poly(MPC) kan een grote hoeveelheid aan vrij water opslaan 
rond de keten, dewelke aspecifieke proteine adsorptie kan weerstaan en dit zal ook 
voorzien in de stabilisatie van biomoleculen zoals enzymen en proteïnen, zelfs wanneer 
de biomoleculen geadsorbeerd worden op het oppervlak (506-508).  
Het 2-(methacryloyloxy)ethyl fosforylcholine wordt bereid door gebruikt te maken van de 
fosforamidietroute (zie Figuur V.3.2) en is gebaseerd op de synthese van Ishihara et al 
(497). Deze syntheseweg maakt gebruik van het 4,5-dichloorimidazool als een zure 
katalysator voor het bereiden van de fosfiet ester uit het overeenstemmende 
fosforamidiet en het gebruik van trimethylamine N-oxide als een oxidant voor de 
conversie van de fosfiet ester naar het overeenstemmende fosfaat.  
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Figuur V.3.2 - Syntheseweg van 2-(methacryloyloxy)ethyl fosforylcholine. 
Het ethyleenchlorofosfiet 2 wordt bekomen door een reactie van fosfortrichloride met 
glycol. Het ethyleen diisopropylfosforamidiet 3 wordt vervolgens bekomen door het 
toevoegen van diisopropylamine aan 2. De cyclische ethyleen fosfietester 3 ondergaat 
vervolgens reactie met het 2-hydroxyethyl methacrylaat in acetonitrille met het gebruik 
van 4,5-dichloroimidazool als katalysator. Na het koelen van het mengsel en het filteren 
van de diisopropyl ammonium dichlorimidazole zout dat uitprecipiteert verkrijgt men het 
cyclische fosfiet 4. Dit wordt in een volgende stap geoxideerd tot het overeenstemmende 
fosfaat 5, waarna met reactie met het trimethylamine het fosforylcholine zal gevormd 
worden. De tussenproducten 4 en 5 worden niet opgezuiverd voor gebruik in de volgende 
stap. Het trimethylamine N-oxide zal het cyclische fosfiet 4 oxideren en tegelijkertijd zal 
het trimethylamine optreden als reagens voor het openen van het cyclische fosfaat, 
hetgeen resulteert in het eindproduct in één stap.  
V.3.2. Immobilisatie van MPC via copolymerisatie met een monolaag van DAMA.
Het algemene gebrek van reactieve functionele groepen op oppervlakken maakt een 
modificatie van deze materialen moeilijk. In dit werk is er een eenvoudige en algemene 
methode ontwikkeld voor oppervlaktemodificatie door het combineren van de voordelen 
van dopamine en een conventionele radicalaire polymerisatie. In een eerste stap zal het 
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dopamine methacrylamide onderworpen worden aan een oxidatieve polymerisatie in 
basische omstandigheden om het substraat te coaten. Enten van poly(MPC) kunnen in 
een daaropvolgende stap bekomen worden door een radicalaire polymerisatiereactie 
zoals schematisch weergegeven in Figuur V.3.3. In een eerste stap zal door dipcoaten 
een monolaag dopamine methacrylamide afgezet worden op een goudoppervlak. 
Hierdoor zullen koolstof-koolstof dubbele bindingen gevormd worden op het oppervlak en 
kan dit vervolgens gecopolymeriseerd worden met verschillende monomeren door een 
radicalaire polymerisatie. In een volgende stap wordt een 0.1 M oplossing van MPC 
samen met een oplossing van Irgacure 2959 op het oppervlak gebracht en blootgesteld 
aan UV licht gedurende 30 min.  
Figuur V.3.3 – Poly(MPC) enten door radicalaire vernetting van het geïmmobiliseerde 
dopamine methacrylamide monolaag op goud. 
Aanwijzigingen voor een efficiënt doorgevoerde reactie kan men terugvinden in de 
element samenstelling van het XPS spectrum (Tabel V.3.1). 
Tabel V.3.1 – Elementsamenstelling van het covalent geïmmobiliseerde poly(MPC) met 
een monolaag van DAMA op het goudoppervlak, bepaald door middel van XPS (n=1). 
Element Praktisch [%] Theoretisch [%] 
C [%] 65.8 57.9 
O [%] 20.5 31.6 
P [%] 2.3 5.3 
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N [%] 3.8 5.3 
Si [%] 2.4 - 
B [%] 0.1 - 
Een gelijkaardige immobilisatiestrategie werd toegepast door Wu et al (509) voor het 
succesvol copolymeriseren van polyvinylchloride op een vinyl gefunctionaliseerd 
goudoppervlak.  
V.3.3. Immobilisatie van MPC via een entpolymerisatie met benzofenon.
In deze paragraaf beschrijven we een eenvoudige en efficiënte methode voor een MPC 
‘grafting from’ polymerisatiereactie op Pluronic® F127 BMA.  Hiertoe worden gespincoate 
glasplaatjes met poly(Pluronic® F127 BMA) onderworpen aan een absortpie met 
benzofenon. Na een droogstap wordt het staal ondergedompeld in een waterige oplossing 
van MPC. Door het polaire karakter van de oplossing zal het geabsorbeerde benzofenon 
niet heroplossen in de waterige fase. Hierdoor kan er een ‘grafting from’ polymerisatie 
uitgevoerd worden door het benzofenon die zich bevindt aan het oppervlak. Vervolgens 
aanleggen van UV licht zal aanleiding geven tot het vormen van radicalen in de hydrogel 
laag, hetgeen zorgt voor een radicalaire polymerisatie van het MPC met de vrije dubbele 
bindingen in de poly(Pluronic® F127 BMA) laag.  
In Figuur V.3.4 wordt op een schematische manier de entpolymerisatie weergegeven van 
MPC op een Pluronic® F127 BMA oppervlak. De entlocatie is beperkt tot het 
polymeeroppervlak. Het geadsorbeerde benzofenon op het substraat vertoont een 
fotochemische reactie. Het benzofenon wordt geëxciteerd naar een triplet toestand 
dewelke een waterstofatoom zal onttrekken van de α-methyl groep van het substraat en 
zal polymeerradicalen ontwikkelen die de mogelijkheid hebben om een entpolymerisatie 
te initiëren van de monomeren. Het aangeslagen benzofenon zal uiteindelijk zich 



































Figuur V.3.4 -  MPC entpolymerisatie op een poly(Pluronic® F127 BMA) oppervlak met 
benzofenon als UV foto-initiator. 
Aanwijzingen voor een efficiënte reactie kan men terugvinden in de 
oppervlaktecomposities bekomen via XPS analysen, opgenomen in Tabel V.3.2. 
Tabel V.3.2 - Elementsamenstelling van het poly(MPC) oppervlak door midden van XPS. 
Element Praktisch [%] Theoretisch [%] 
C [%] 63.2 57.9 
O [%] 23.5 31.6 
P [%] 4.8 5.3 
N [%] 4.2 5.3 
Si [%] 3.0 - 
B [%] 0.1 - 
Goda et al (510) paste een gelijkaardige vrije radicalaire polymerisatie toe met 
benzofenon voor het enten van MPC op een polydimethylsiloxaan oppervlak. De bekomen 
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XPS analysen voor de indentificatie van de C, O, N en P elementen stemt overeen, wat 
duidt op een efficiënt doorgevoerde functionalisatie.  
Moro et al (511-514) ontwikkelden een artificieel orthopedisch gewricht door een 
oppervlaktebehandeling met poly(MPC) polymeren met een oppervlakte geïnitieerde 
entpolymerisatie. De onderdrukking van ontstekingsreacties door omliggend weefsel is 
toegeschreven aan de biologische inertheid van MPC-polymeren. Een 
gewrichtsvervanging met behulp van poly(MPC) gemodificeerde oppervlakken kunnen de 
levensduur van een prothese verlengen en voorkomen zowel mechanische slijtage als 
biologische reacties.  
V.3.3.1. Parameters die het entproces van MPC op poly(Pluronic® F127 
BMA) substraten beïnvloeden. 
In deze paragraaf wordt onderzocht welke parameters het enten van MPC op 
poly(Pluronic® F127 BMA) substraten beïnvloedt. Hierbij wordt met name gekeken naar 
de UV bestralingsduur en de aangewende benzofenon concentratie. Uit variatie van de 
UV bestralingduur (van 10 tot 90 minuten) blijkt aan de hand van de bekomen ATR-FTIR 
spectra (Figuur V.3.5) dat de intensiteit van de karakteristieke IR pieken (i.e. 1712 en 
3425 cm-1, afkomstig van de carbonylfunctie) toeneemt bij een stijgende UV 
bestralingsduur. Deze gegevens vormen een eerste aanwijzing dat het enten van MPC bij 
langere UV bestralingstijden aanleiding geeft tot een grotere hoeveelheid geënt 
poly(MPC).  
- 178 -
Figuur V.3.5 – Effect van de UV bestralingstijd op het benzofenon geïnitieerd enten van 
MPC op poly(Pluronic® F127 BMA) substraten bestudeerd door middel van ATR-FTIR 
spectroscopie. De UV bestralingstijd wordt gevarieerd van 10 tot 90 minuten.  
Het entproces wordt verder bestudeerd aan de hand van statische contacthoekmetingen 
(SCA) en ellipsometrie. In onderstaande figuren wordt de relatie weergegeven tussen de 
UV bestralingsduur in functie van de statische contacthoek (Figuur V.3.6) en de dikte van 




























Figuur V.3.6 - Statische contacthoekwaarden voor enten van MPC op poly(Pluronic® F127 




























Figuur V.3.7 – Dikte van de entlaag van MPC op poly(Pluronic® F127 BMA) substraten 
bepaalt door ellipsomterie in functie van verschillende UV belichtingstijden (n=3). 
De statische contacthoeken dalen met een toenemende UV bestralingstijd met een 
maximum in polariteit (overeenkomend met de laagste contacthoek met water) bij 30 
minuten. Dit kan men toeschrijven aan een toenemende entlaag dikte van het hydrofiele 
poly(MPC), de ellipsometrie data bevestigen dit resultaat. De contacthoeken bereiken een 
constante bij een UV bestralingstijd bij 100 minuten voor een MPC entpolymerisatie, 
zoals bevestigd door Tatsuro et al (515).  
Dit is te wijten aan de vrije radicalaire entpolymerisatie die niet in staat is om de lengte 
van de ketens te controleren door de UV bestralingstijd (510). Het losmaken van 
poly(MPC) op de poly(Pluronic® F127 BMA) hydrogel wordt onderzocht, hierbij wordt 
poly(MPC) niet gedetecteerd nadat het gemodificeerde oppervlak gewassen werd in 
ethanol gedurende één uur.  
Een volgende parameter die wordt bestudeerd is de invloed van de benzofenon 
concentratie. Hierbij worden verschillende gespincoate stalen behandeld met vijf 
verschillende benzofenon concentraties gedurende 1 min (Tabel V.3.3). In deze studie 
wordt de dip-coating procedure van benzofenon uitgevoerd met concentraties gaande 
van 1.0 tot 10.0 g/L in aceton.  
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Tabel V.3.3 – Bepaling van de hoeveelheid geadsorbeerde benophenon in functie van de 
toegepaste concentratie benzofenon (n=3).  
Concentratie benzofenon 
[g/L] 
Benzofenon geadsorbeerd per plaat 
[mol] 
10,0 2,35E-07 ± 2,50E-08 
7,5 1,31E-07 ± 2,20E-08 
5,0 1,27E-07 ± 2,70E-08 
2,5 1,25E-07 ± 2,47E-08 
1,0 9,80E-08 ± 1,10E-08 
Men kan concluderen dat de hoeveelheid aan geadsorbeerd benzofenon significant 
(p<0.05) toeneemt met stijgende benzofenon concentratie.  
V.3.4. Copolymerisatie van MPC met Pluronic® F127 BMA.
Een aanvullende methode om het MPC covalent te immobiliseren is door een 
copolymerisatie met Pluronic® F127 BMA. Hierbij worden verschillende concentraties aan 
MPC (2.5, 5.0 en 10% MPC) toegevoegd aan een 15% oplossing van PCM in water, 
samen met Irgacure 2959. De verschillende oplossingen worden gespincoat op 
glasplaatjes en vervolgens vernet met behulp van UV licht, gewassen en gedroogd onder 
vacuüm. Karakterisatie van het oppervlak wordt uitgevoerd met SCA-metingen volgens 
de ‘sessile drop’ methode (LY-Water). Uit Tabel V.3.4 kan men afleiden dat random, 
radicalaire copolymeren van Pluronic® F127 BMA met PCM resulteren in hydrofielere 
oppervlakken ten opzichte van Pluronic® F127 BMA. 
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Tabel V.3.4 - Statische contacthoeken van Pluronic® F127 met en zonder PCM coating 
(n=3). 
SCA  [°] 
F127 BMA 63.7 ± 4.1 
F127 BMA + 10% PCM 57.8 ± 3.8 
F127 BMA + 5.0% PCM 60.3 ± 4.2 
F127 BMA + 2.5% PCM 61.4 ± 2.5 
Van de betreffende stalen wordt er vervolgens een FTIR-spectrum opgenomen (zie Figuur 
V.3.8). Men kan een toenemende piek waarnemen in het alkaangebied (2850-3000 cm-1)
bij een toenemende stijging van de PCM concentratie. 
Figuur V.3.8 - FTIR spectra van Pluronic® F127 BMA en Poly(MPC-random- Pluronic® F127 
BMA) in verschillende concentraties. 
Tatsuro et al (515) ontwikkelden een sensoroppervlak door een random copolymerisatie 
van MPC met n-butyl methacrylaat (BMA) en p-nitrofenyloxycarbonyl-poly(ethyleen 
glycol)-methacrylaat (MEONP) [poly(MPC-co-BMA-co-MEONP), PMBN]. PMBN zal een PC 
monolaag vormen op een amine gefunctionaliseerd ‘self-assembled monolayer’ (SAM) 
door een covalente binding tussen de actieve ester in MEONP en de amine groep. De 
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hydrofobe BMA eenheden zullen optreden als een moleculaire spacer voor de PC groepen 
en zal de hydrofiele PC groepen oriënteren naar de vloeibare fase.   
 
 
V.4. Preliminaire in vitro biologische evaluatie. 
 
V.4.1. Inleiding.  
 
 
Pluronic® F127 wordt gebruikt in gecontroleerde geneesmiddelafgifte en celencapsulatie 
toepassingen (516-520). Het injecteerbare en hydrofiele karakter van hydrogelen maken 
hen geschikte kandidaten voor weefselregeneratie (521-522). Hydrogelen kunnen niet 
enkel cellen encapsuleren, maar kunnen ook de celviabiliteit en het fenotype in stand 
houden. Ivana et al (523) kwamen tot de conclusie dat Pluronic® F127 een veelbelovende 
draagstructuur is voor de encapsulatie van DPSCs (dentale pulp stamcellen) met een 
hoge stamcelviabiliteit en proliferatie.  
Monroy et al (524) en Saim et al (525) toonden aan dat hydrogelen succesvol kunnen 
toegepast worden voor de encapsulatie van chondrocyten en dat deze de in vivo 
kraakbeenvorming bevorderen. Meer recent werk door Lee en Park (526) toont aan dat 
Pluronic® F127 geblend kan worden met ECM componenten voor het verbeteren van de 
celadhesie en ECM productie. Veel gebruikte methoden voor het combineren van een 
hydrogel met extracellulaire matrix (ECM) componenten zijn een chemische vernetting en 
zelfassemblage (527-528). 
Pluronic® F127 zal collageenvorming stimuleren, hetgeen resulteert in een verbeterde 
angiogenese (529-530). Hierdoor is dit type van hydrogel een veelbelovende kandidaat 
voor de encapsulatie van MSC’s voor de regeneratie van zwak gevasculariseerd weefsel 
zoals pezen, epitheelweefsel en beenweefsel (531-535).  
Brunet-Maheu et al (533) hebben aangetoond dat Pluronic® F127 leidt tot een optimale 
celverdeling. De FDA heeft het gebruik van Pluronic® F127 in mensen goedgekeurd (533).  
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V.4.2. Bepalen van de celviabiliteit via calceïne AM/PI en MTT.
Twee testen worden gebruikt om de celviabiliteit te bepalen: de calceïne AM/PI test voor 
visualisatie via fluorescentiemicroscopie en de MTT test voor kwantificatie van het aantal 
viabele cellen via spectrofotometrie.  
Calceïne AM is een niet-fluorescerend celpermeabel substraat dat onder invloed van 
esterases, aanwezig in viabele cellen, wordt omgezet tot het niet celpermeabel groen 
fluorescerend calceïne. Deze stof wordt gebruikt in combinatie met propidiumiodide, dat 
intercaleert met DNA van dode cellen resulterend in een rode fluorescentie.  
Met de MTT test wordt de celviabiliteit kwantitatief gemeten. Deze test (536-538) is 
gebaseerd op een colorimetrische methode waarbij een tetrazoliumzout wordt gebruikt, 
waarmee het overleven van cellen wordt gekarakteriseerd door het meten van de enzym 
activiteit binnen de cel. Het geel gekleurde tetrazoliumzout (3-[4,5-dimethylthiazol-2-yl]-
2,5-difenyl tetrazolium bromide) wordt omgezet naar een purper gekleurd, onoplosbaar 
formazanprecipitaat (Figuur V.4.1) door de mitochondriale enzymen van metabolisch 
actieve cellen. Het formazan wordt vervolgens opgelost in 2-propanol en de concentratie 
wordt bepaald door spectrofotometrische detectie bij 570 nm. De hoeveelheid formazan 
is doorgaans proportioneel aan het aantal metabolisch actieve cellen.  
Figuur V.4.1 - Omzetting van het geel gekleurde MTT zout tot paars gekleurde 
formazankristallen door mitochondriale enzymen van metabolisch actieve cellen. 
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De celviabiliteit van de verschillende producten wordt geëvalueerd aan de hand van drie 
verschillende types cellen: Hep G2, MC3T3 en HFF. Het doel is om de gemodificeerde gel 
te gebruiken als een substraat voor de immobilisatie van de cellen. 
De cellen secreten diverse belangrijke plasmaproteïnen zoals: albumine, alpha-2-
macroglobuline, alpha-1 antitrypsine, transferrine en plasminogeen (537). Ze worden 
succesvol gekweekt in grootschalige cultivatiesystemen. Hep G2 is een humane 
leverkankercellijn en is afgeleid van het leverweefsel van een 15-jarige Amerikaanse 
adolescente jongen met een goed gedifferentieerd hepatocellulair carcinoom. De MC3T3 
cellen hebben de capaciteit om te differentiëren in osteoblasten en osteocyten en kunnen 
gecalcifieerd botweefsel genereren in vitro. Minerale afzet is geïdentificeerd als 
hydroxyapatiet. De ‘Human foreskin fibroblasts’ worden geïsoleerd uit neonatale 
voorhuid.   
V.4.3. Impact van de opgeloste Pluronic® derivaten op de cytotoxiciteit.
Het effect van de verschillende Pluronic® derivaten op de MC3T3 celviabiliteit is 
weergegeven in Tabel V.4.1 en Tabel V.4.2. Verdunningsreeksen van 15, 12, 9, 3 en 0% 
(w/w) worden uitgevoerd met titratie. Hierbij worden cellen in suspensie (2.1 x 105 
cellen//ml/well) opgemengd met de hydrogel. De celviabiliteit wordt gemeten na 4 (Tabel 
V.4.1) en 24 uur (Tabel V.4.2) incubatie via een MTT test en uitgedrukt (%) ten opzichte
van een controlecultuur. 
- 185 -
Tabel V.4.1 - MC3T3 celviabiliteiten voor verschillende oplossingen van de Pluronic® 
derivaten na 4 uur (n=3). 
Celviabiliteiten [%] 
Gewichts % (w/w) 
15 12 9 6 3 
Diol 109.0 ± 15 115.0 ± 5 93.0 ± 14 82.6 ± 17 111.5 ± 22 
Bismethacrylaat 115.2 ± 5 134.6 ± 30 112.4 ± 3 104.1 ± 6 100.7 ± 8 
Bisacrylaat 9.5 ± 28 12.0 ± 5 47.3 ± 3 86.0 ± 2 112.3 ± 30 
Bisacrylamide 106.4 ± 12 99.7 ± 21 91.1 ± 20 85.3 ± 5 81.0 ± 5 
bisthioacetaat 86.4 ± 7 70.6 ± 2 68.5 ± 20 62.3 ± 16 68.0 ± 9 
Tabel V.4.2 - MC3T3 celviabiliteiten voor verschillende oplossingen van de Pluronic® 
derivaten na 24 uur (n=3). 
Celviabiliteiten [%] 
Gewichts % (w/w) 
15 12 9 6 3 
Diol 165.0 ± 11 176.2 ± 6 133.3 ± 2 117.5 ± 14 116.5 ± 12 
Bismethacrylaat 102.1 ± 8 115.2 ±  14 99.4 ± 12 97.5 ± 4 113.8 ± 11 
Bisacrylaat 10.0 ± 22 9.6 ± 16 9.7 ± 2 10.8 ± 16 20.9 ± 24 
Bisacrylamide 19.6 ± 28 82.0 ± 10 122.2 ± 3 77.7 ± 25 92.8 ± 13 
bisthioacetaat 91.1 ± 14 83.6 ± 22 85.3 ± 10 77.2 ± 4 84.7 ± 20 
Er kan geen cytotoxisch effect waargenomen worden bij het bismethacrylaatderivaat na 4 
uur voor alle geteste concentraties. Deze tijd zal voldoende blijken om de cellen te 
verwerken via de bioplotter technologie. Dezelfde viabiliteitstrend zien we voor het 
bisthioacetaat en het bisacrylamide derivaat, met uitzondering van laatstgenoemde voor 
een 15% (w/w) na 24 uur. De viabiliteit van het diol is significant (p<0.05) gestegen na 
24 uur ten opzichte van alle derivaten en voor alle concentraties en bevindt zich boven 
de 100%, dit kan men toeschrijven aan celproliferatie. De bekomen resultaten liggen in 
lijn met de waarden in het werk van Lippens et al (539) voor een depsipeptidederivaat 
- 186 -
van Pluronic® F127 (Ala-L) met muisfibroblasten en epitheelcellen afkomstig uit het 
netvlies. Alsook met het werk van Khattak et al (540), waarbij de toxiciteit van Pluronic®
F127 op HepG2 cellen werd getest. Bijkomende bevestiging vinden we in publicaties van 
humane endotheelcellen op Pluronic® F127 derivaten met een cyclische RGD peptide 
(arginine-glycine-asparaginezuur), waarbij er geen verschillen in cytotoxiciteit kan 
waargenomen worden ten opzichte van de niet gemodificeerde Pluronic® (541). 
Het bismethacrylaat en het bisacrylamide tonen overeenkomstige viabiliteiten met de 
niet gemodificeerde Pluronic® na 4 uur. Echter dient men op te merken dat voor het 
bisacrylamiden de cytotoxiciteit na 24 uur voor een 15 gewichts% fors daalt. De 
bisacrylaatderivaten vertonen significant (p<0.05) lage viabiliteiten voor alle 
concentraties zowel na 4 als 24 uur. Verklaringen voor de structuur - cytotoxiciteitsrelatie 
werd onderzocht door Lawrence et al (542) en Bass et al (543) voor 18 acrylaat en 
methacrylaat bevattende biomaterialen. Hieruit blijkt dat alle geteste acrylaten 
cytotoxischer zijn dan het overeenstemmende methacrylaatderivaat. Dillingham et al 
(544) kwam tot dezelfde conclusies met behulp van kwantitatieve hemolysetesten op
acrylaten en methacrylaten met een bepaling van de intrinsieke hemolytische activiteit 
en LD50. Dit ligt in lijn met de bekomen waarden. Het dient hierbij vermeld te worden dat 
de concentratie van de netwerkprecursor na chemische vernetting zeer laag zal zijn en 
beperkt is tot de uitloogbare fractie. 
V.4.4. Celviabiliteit in contact met Pluronic® hydrogelen.
HFF cellen (40 000 cellen/24 well) worden op hydrogels uitgezaaid. De stalen worden 
geanalyseerd na 7 dagen via calceïne AM/PI fluorescentie, zie Figuur V.4.2. 
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Figuur V.4.2 – Fluorescentie microscopie van Pluronic® F127 BA - tetrathiol (links: 4x 
vergroting, rechts: 20x vergroting). 
De celviabiliteiten voor de celadhesietesten zijn uitgezet in Figuur V.4.3 voor 4 
verschillende Pluronic® derivaten. Alle Pluronic® derivaten verschillen significant (p<0.05) 




























Figuur V.4.3 – HFF celviabiliteit na 7 dagen cultivatie op hydrogelen met verschillende 
Pluronic® derivaten (n=3). 
Uit Figuur V.4.3 kan men besluiten dat F127 BA + tetrathiol en F127-g-dopamine de 
hoogste celviabiliteiten hebben. F127 BA en F127-g-PCM, zijn bijzonder laag.  
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V.4.5. Celviabiliteit van ingekapselde cellen in Pluronic® hydrogelen.
In Figuur V.4.4 is de viabiliteit van de Hep G2 cellen weergegeven voor een vernetting 
van Pluronic® BMA 20% (w/w) met 2 mol% Irgacure 2959 met een enkelzijdige UV 
bestraling. Met een calceïne kleuring worden de levende cellen weergegeven (groen), 
met propidium iodide de dode cellen (rood). Eveneens zijn er oranje gekleurde cellen 
aanwezig (dubbele kleuring). Waarschijnlijk kan men dit toeschrijven aan een aantasting 
van de membraanintegriteit. In Figuur V.4.5 zijn gelijkaardige microscoopbeelden 
weergegeven met MC3T3 cellen, die een opmerkelijke lagere viabiliteit vertonen. In een 
laatste test, weergegeven in Figuur V.4.6 wordt een Pluronic® BA in een 20 gewichts% 
(w/w) vernet met een 2.0 mol% Irgacure 2959 onder 30 min eenzijdige bestraling in 
combinatie met MC3T3 cellen. De roodkleurige cellen duiden op een lage viabiliteit.  
Figuur V.4.4 - HepG2 cellen (1,5.106 / ml) in Pluronic® BMA 20% (w/w), vernet met 2.0 
mol% Irgacure 2959 onder 30 min UV bestraling (enkelzijdig, links: 4x vergroting, 
rechts: 20x vergroting). 
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Figuur V.4.5 - MC3T3 cellen (1,5.106 / ml) in Pluronic® BMA 20% (w/w), vernet met 2.0 
mol% Irgacure 2959 onder 30 min UV bestraling (enkelzijdig, links: 4x vergroting, 
rechts: 20x vergroting). 
Figuur V.4.6 - MC3T3 cellen (1,5.106 / ml) in Pluronic® BA 20% (w/w), vernet met 2.0 
mol% Irgacure 2959 onder 30 min UV bestraling (enkelzijdig, links: 4x vergroting, 
rechts: 20x vergroting). 
Publicaties rond het gebruik van Pluronic® hydrogelen voor de encapsulatie van cellen 
zijn beperkt. Lee et al (545) onderzochten het effect van encapsulatie van NIH/3T3 cellen 
in een 13% (g/g) di-acrylaat Pluronic® F127 gel op de celviabiliteit. Onmiddellijk na 
vernetten met UV licht zijn er geen cytotoxische effecten waar te nemen op de 
geëncapsuleerde cellen. Khattak et al (540) onderzochten de encapsulatie van HepG2 
levercellen in een 20% (g/g) Pluronic® F127 oplossing zonder het toevoegen van een 
voedingsbodem. Deze groep rapporteerde een celviabiliteit van 52% na 1 dag 
encapsulatie. Deze percentages dalen naar 15% gedurende de volgende 3-5 dagen.  
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V.4.6. Effect van de bisacrylaat-thiol vernetting op de celrespons.
Bij deze experimenten wordt de hydrogel emulsie van Pluronic® F127 BA en het tetrathiol 
opgemend met MC3T3 cellen. Vernetting gaat door zonder toevoeging van foto-initiator 
en zonder het aanleggen van UV licht. Opnieuw zien we een lage cel viabiliteit, toe te 
schrijven aan de aantasting van het celmembraan.  
Figuur V.4.7 - MC3T3 cellen (1,5.106 / ml) in Pluronic® BA 20% (w/w) met tetrathiol 
(links: 4x vergroting, rechts: 20x vergroting). 
V.4.6.1. Membraanstabiliserende additieven 
Poly(ethyleen oxide) bevattende polymeren kunnen de biologische membraanstructuur 
aantasten. Concentraties van 5% (g/g) en meer zullen in het gebied van de 
gehydrateerde lipide bilaag veranderingen teweeg brengen en membraanfusie 
veroorzaken (546). Verschillende studies tonen aan dat lage concentraties van F127 
zullen adsorberen op het celoppervlak en het transport bevorderen van componenten die 
normaal ondoordringbaar zijn voor een intact celmembraan (547-549).  
In verschillende publicaties zijn Pluronics® gerapporteerd als bevorderend voor de 
penetratie van medicijnen doorheen biologische membranen (celmembranen (550-551) 
en bloed-hersenbarrière (552-553)).  
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Er kunnen additieven toegevoegd worden voor het verbeteren van de celviabiliteit. 
Enkele mogelijkheden zijn biocompatibele membraanstabilisatoren voor het behouden 
van de celviabiliteit en het bevorderen van celgroei in Pluronic® F127 geëncapsuleerde 
systemen. Hydrocortison is een glucocorticosteroïde dat het metabolisme zal beïnvloeden 
van proteïnen, vetten en koolhydraten (554). In celcultuur zal hydrocortison 
celaanhechting en proliferatie  bevorderen en kan deze celdifferentiatie induceren (554). 
Glucose treedt op als een mechanische stabilisator in alginaat-chitosan capsules (555). 
Glycerol is bekend als osmotische stabilisator. Zo zullen bijvoorbeeld bacteriën 
levensvatbaar blijven in silicagel wanneer de encapsulatie uitgevoerd word in de 
aanwezigheid van glycerol (556). Khattak et al (540) voegden succesvol hydrocortison 
toe als membraanstabiliserend additief voor een verbeterde celviabiliteit in encapsulatie 
toepassingen.  
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V.5. Conclusies.  
 
 
Hydrofiele oppervlakken vertonen een lage adsorptie van serum proteïnen en een lage 
interactie met cellen. Om hieraan tegemoet te komen werd er een biomembraan 
mimetische structuur gesynthetiseerd: het 2-methacryloyloxyethyl fosforylcholine (MPC).  
Dopamine kan men aanwenden als een eenvoudige éénstaps oppervlaktecoating. De 
dopamine/poly(dopamine) laag die hiermee ontstaat laat toe om verschillende secundaire 
reacties te introduceren. Een methacrylamide derivaat van dopamine (DAMA) werd 
succesvol gesynthetiseerd. In een eerste stap werd door dipcoaten een laag dopamine 
methacrylamide afgezet op het oppervlak. Hierdoor werden koolstof-koolstof dubbele 
bindingen gevormd en werd dit vervolgens gecopolymeriseerd met MPC. Een alternatieve 
manier voor het immobiliseren van MPC op een poly(Pluronic® F127 BMA) oppervlak 
werd bekomen via een entpolymerisatie (grafting-from) met benzofenon. Een langere UV 
bestralingsduur en een hogere hoeveelheid geadsorbeerd benzofenon geeft aanleiding tot 
een hogere concentratie aan geënt poly(MPC). Alsook kan Pluronic® F127 door een vrije 
radicalaire polymerisatie random gecopolymeriseerd worden met MPC.  
In een laatste deel werden de bekomen hydrogelen preliminair in vitro biologisch 
geëvalueerd. Er werd geconcludeerd dat een chemische modificatie van Pluronic® F127 
leidt tot een significant verschil in cytotoxiciteit na 24 uur voor MC3T3 cellen, met 
uitzondering van het bisacrylaatderivaat (lage celviabiliteiten). Uit de celviabiliteitsstudies 
is gebleken dat Pluronics® de biologische membraanstructuur aantasten. Hierdoor is het 






VI Productie van 3D draagstructuren
via de bioplotter technologie. 
VI.1. Inleiding.
In het laatste deel van de thesis wordt een intrede genomen voor het op punt stellen van 
de plotparameters voor een Pluronic® F127 BMA oplossing, gebruik makende van de 
bioplotter technologie. We stellen op een empirische manier de plotbaarheid van 
Pluronic® F127 BMA op punt. Dit met als doel om reproduceerbare draagstructuren te 
bekomen met perfecte interconnectieve, poreuze en vernette eigenschappen. Dit 
koppelen we aan een theoretisch onderbouwd procesmodel.  
Uit dit hoofdstuk is er een review gepubliceerd (557) met als titel “A review of trends and 
limitations in hydrogel-rapid prototyping for tissue engineering”. Hierin worden 
verschillende rapid prototyping technieken beschreven voor het verwerken van 
hydrogelen. Speciale aandacht gaat naar de actuele trends en beperkingen. Elke techniek 
wordt bediscussieerd in functie van de aangewende hydrogel. Alsook is dit verschenen 
als een hoofdstuk in het boek ‘Biologically Responsive Biomaterials for Tissue 
Engineering’ (558), de bijdrage in de publicaties was voornamelijk het schrijven van de 
nozzle gebaseerde luiken.   
VI.2. De bioplotter voor de verwerking van thermoresponsieve
hydrogelen.
De bioplotter is een ‘rapid prototyping’ apparaat, uitgevonden in 2000 aan het Freibrug 
Materials Research Center in Duitsland. Het is hedendaags een commercieel beschikbaar 
plotsysteem dat toelaat om draagstructuren te creëren van materialen met een lage 
mechanische sterkte (98, 559). In Figuur VI.2.1 wordt schematisch het principe van de 
bioplottertechniek voorgesteld.  
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Figuur VI.2.1 - Principe van de bioplottertechniek voor een thermoresponsieve hydrogel. 
Het plotmateriaal (eventueel met cellen) wordt onder druk gedispenseerd uit een 
patroon. De nozzle kan hierbij in de x-, y- of z-richting bewegen met een standaard 
resolutie van 50 µm. De resolutie van het systeem hangt samen met de diameter van de 
naald die meestal tussen 200-300 µm bedraagt. Op die manier kan een 3D 
draagstructuur laag na laag op een gecontroleerde manier opgebouwd worden. De 
bioplotter is zo geconcipieerd dat hij in steriele omgeving gebruikt kan worden. Hierdoor 
is werken met levende cellen mogelijk. Er kunnen celculturen van de patiënt uitgezaaid 
worden, waardoor een autoloog implantaat wordt geproduceerd. Er werd aangetoond dat 
cellen de chemische en mechanische stress waaraan ze worden blootgesteld tijdens het 
plotproces overleven (560). Moroni et al (561) onderzochten de invloed van de 
draagstructuurarchitectuur op de dynamisch-mechanische eigenschappen. Het resultaat 
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interne architectuur aan te passen. Hieruit blijkt dat de porositeit en fiber 
depositie/oriëntatie cruciale factoren zijn. Cellen en temperatuurgevoelige componenten 
zoals proteïnen en groeifactoren kunnen geïmplimenteerd worden in het plotting proces 
(562-567). Pluronics® zijn reeds succesvol toegepast voor het genereren van 
draagstructuren in combinatie met hematopoëtische stamcellen (568), longweefsel (569) 
en epitheelcellen (570). 
VI.2.1. Pluronic® F127 en derivaten als sacrificiële bioinkt.  
 
Pluronic® F127 wordt gebruikt als bioinkt voor het genereren van sacrificiële structuren 
(571-572). Het bezit een goede plotbaarheid en de temperatuur-responsieve gelering is 
uitermate geschikt voor bioinkten (571, 573-578). Een belangrijk voordeel is de hoge 
resolutie van de geplotte draagstructuren. Struts van 150 µm (574) en 450 - 500 µm 
(579) zijn gerapporteerd. Fedorovich et al (574-575) maakten gebruik van een foto-
polymeriseerbaar Pluronic® F127 derivaat voor het verbeteren van de mechanische 
eigenschappen. Het onderzoekswerk toont aan dat de viabiliteit van multipotente 
stromale cellen van een geit tot 52% kan verbeteren na het toevoegen van hydrocortison 
in de bioinkt (574). Smith et al (579) toonden aan dat 60% van menselijke primaire 
fibroblasten de condities overleeft tijdens het plotproces. Muller et al (578) gebruikten 
een combinatie van Pluronic® bisacrylaat en Pluronic® F127 met hyaluronzuur 
methacrylaat als een bioinkt voor nanogestructureerde holten voor het bioplotten van 
chondrocyten. De celviabiliteit werd geschat op 88% op dag 7, in vergelijking met een 
zuivere Pluronic® F127 bismethacrylaat bioinkt met 56,3% cel-levensvatbaarheid (578). 
Gioffredi et al (564) gebruikten Pluronic® F127 (25% (g/v)) als bioinkt met encapsulatie 
van cellen (Balb/3T3 fibroblasten) voor het genereren van draagstructuren met een 
0°/90° patroon, de celviabiliteit werd behouden tijdens het printen. Melchels et al (580) 
plotten een methacrylaat derivaat van Pluronic® F127 in combinatie met een 
methacryloyl derivaat van gelatine. Deze bioinkt creëert een cytocompatibele omgeving 
voor cellen.   
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VI.3. Procesmodellen voor de 3D productie van Pluronic® F127
BMA draagstructuren.
VI.3.1. Pluronics® als niet-Newtoniaanse vloestof. 
Bij de depositie van hydrogelen is het belangrijk dat we bij het opstellen van een 
procesmodel de polymeerreologie begrijpen. De polymeerviscositeit is hierbij één van de 
belangrijkste parameters (581). De viscositeit is gelijk aan de shear stress over de shear 






Waarbij τ de shear stress is, η de viscositeit en γ&  de shear rate. De eenheden van 
viscositeit kan voorgesteld worden als dynes.s/cm², hetgeen gekend staat als een Poise. 
Voor een Newtoniaanse vloeistof is de viscositeit een constante en is deze direct 
proportioneel aan de shear rate. De helling is hierbij een constante. Anderzijds zal de 
viscositeit van een niet-Newtoniaans vloeistof een functie zijn van de shear rate. Een 
typische shear stress-shear rate relatie voor Newtoniaanse en niet-Newtoniaanse 
vloeistoffen is weergegeven in Figuur VI.3.1. 
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Figuur VI.3.1 - Viscositeitsgedrag voor Newtoniaanse en niet-Newtoniaanse vloeistoffen. 
Voor niet-Newtoniaanse polymeeroplossingen zal de viscositeit een functie zijn van de 
temperatuur, druk en afschuifspanning die toegepast wordt. Algemeen zal de viscositeit 
stijgen met een toenemende druk, met een daling van de temperatuur en met een daling 
van de afschuifspanning. Pluronic® F127 BMA oplossingen vertonen een thermoresponsief 
gedrag en zullen in tegenstelling tot andere materialen een viscositeitstoename vertonen 
binnen een stijgend temperatuursinterval. Alsook zal de viscositeit toenemen met een 
stijgend moleculair gewicht en met de moleculaire architectuur. Het reologisch gedrag 
van stervormige Pluronics® ten opzichte van hun lineaire analogen is bijzonder. Ze 
hebben kleinere hydrodynamische radii en lagere interne viscositeiten dan de lineaire 
analogen van hetzelfde moleculaire gewicht (582-583). De interne viscositeit neemt toe 
met toenemende functionaliteit en met het moleculaire gewicht van de zijketens (584). 
Dit zorgt ervoor dat de viscositeit enkel zal afhangen van het moleculair gewicht van de 
armen. 
VI.3.2. Procesmodel voor de strutdiameter. 
De microkleppen deposeren een Pluronic® oplossing en vormen cilindrische struts. Deze 
worden georiënteerd om laagsgewijs een draagstructuur te vormen. De geometrie en de 
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diameter van de struts zijn een functie van volgende procesparameters: de drukgradiënt, 
de viscositeit van de vloeistof, de nozzlediameter en de snelheid van de nozzlebeweging 













nRfD ,,,,, γην     [VI.21] 
 
Waarbij D de strutdiameter is en direct proportioneel gerelateerd is aan het debiet van de 
depositie. Bij een constant debiet zal D indirect geproportioneerd zijn aan de nozzle 
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Voor een gegeven debiet Q en een gegeven tijd t, zal het geëxtrudeerde volume uit de 
nozzle V kunnen berekend worden als: 
 
QtV =      [VI.23] 
 
Met t de tijd dat er geëxtrudeerd wordt. Het geëxtrudeerde volume V van een cilindrische 












= π      [VI.24] 
 In de veronderstelling dat: 
 






ν =      [VI.25] 
Daardoor zal vergelijking VI.25 expliciet uitgedrukt worden als: 















































==     [VI.26] 
 
Vergelijking VI.26 kan gebruikt worden voor het voorspellen van de diameter van een 
strut indien de procesparameters gegeven zijn. Voor een gegeven constant debiet is de 
gefabriceerde strut diameter omgekeerd proportioneel aan de snelheid van de nozzle. 
Voor een gegeven nozzle en een gegeven debiet vinden we dat voor een nozzlesnelheid 









ν =      [VI.27] 
 
Men kan de hypothese voorop stellen dat indien de nozzlesnelheid ν groter is dan νN, de 
geproduceerde strutdiameter gewoonlijk kleiner is dan de nozzlediameter en als de 
nozzlesnelheid kleiner is dan νN, de geproduceerde strutdiameter gewoonlijk groter is dan 
de nozzlediameter. Deze verwantschap wordt geïllustreerd inFiguur VI.3.2. De 
strutdiameter is een functie van de nozzlesnelheid, de binnenste straal van de nozzle, de 
krachtwetindex van de vloeistof, de gelimiteerde viscositeit bij lage shear rate, shear rate 
en de drukgradiënt zoals weergegeven in vergelijking VI.7. 
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Figuur VI.3.2 - Drie situaties voor de strutdiameter, situatie1 (V1 > VN), situatië N (VN) en 
situatie 2 (V2 < VN). 
De strutproductie is een proces dat bij voorkeur uitgevoerd wordt bij νN in plaats van het 
gebruik te maken van andere snelheden. De reden hiervoor is dat er geen spanning of 
compressie wordt toegepast op de struts tijdens de depositie van een Pluronic® oplossing 
door de nozzle.  
VI.3.3. Procesmodel voor het debiet. 
In deze paragraaf wordt een analytisch model voor het voorspellen van het debiet van 
een niet-Newtoniaanse Pluronics® oplossing voorgesteld. Het model is gebaseerd op de 
vergelijking van Poiseuille (581) en is geïmplementeerd op de beschouwde 
procesparameters. Als we de krachten beschouwen die inwerken op een element van een 
vloeistof in een capillair voor een Newtoniaanse vloeistof kunnen de we de shear stress 
als volgt schrijven: 













τ      [VI.2] 
 
Waarbij r de straal is van het cappilair, P de druk en z de richting in de capillaire aslijn. 
Als we veronderstellen dat de drukval uniform is, dan kunnen we zeggen dat voor een 
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ν −=      [VI.7] 
 



















νν      [VI.8] 
 



























−== ∫ ∫   [VI.9] 
 












−=       [VI.10] 
 
  (volumetrisch debiet voor n = 1; Newtoniaans gedrag) 
 
Hetgeen gekend staat als de vergelijking van Poiseuille. Het krachtwet model kan dus 
gewijzigd worden om te voldoen aan de opgenomen limitatie door het gebruikt te maken 






cγληη &       [VI.11] 
 
Voor de niet-lineaire curve van de viscositeit in functie van de shear rate kan een 
algemeen model gebruikt worden, hetgeen gekend staat als de Carreau (581) 
vergelijking, zoals weergegeven in vergelijking VI.12. 
 










&     [VI.12] 
Zoals reeds eerder aangetoond is η0 de gelimiteerde viscositeit als lage shear rate en is 
de constante λc het punt bij welke shear verdunning optreedt. De stroom van niet 
 - 203 -  
samendrukkende krachtwetvloeistof door een uniforme, circulaire doorsnede kan 




































































































    [VI.15] 
 
 
en kan geïntegreerd worden tussen de limieten ν = ν bij een straal r en ν = 0 bij 


















































γν &    [VI.16] 
  Bij r = 0, ν = ν0 
 








































γν     [VI.17] 
 






















0 1νν      [VI.18] 
 



























0 122 νπνπ    [VI.19] 









































πγ     [VI.20] 
 
Men kan zien dat, indien n = 1, vergelijking VI.20, vergelijking VI.10 wordt. De 
vergelijking is een veralgemeende Poiseuille vergelijking voor een niet-Newtoniaanse 
vloeistof. De krachtwet index n karakteriseert het nonlineaire gedrag van de stroom. Men 
kan zien dat de conventionele Poiseuille vergelijking VI.10 kan worden beschouwd als 





VI.3.4. Procesmodel voor porositeit. 
Men omschrijft de porositeit van een object als de verhouding tussen het ruimtelijk 
volume en het totaal volume. In de situatie van de geproduceerde Pluronic® 
draagstructuur zal de geometrie en de architectuur van de draagstructuur een functie 
zijn van de porositeit zoals weergegeven in Figuur VI.3.3 en uitgedrukt in vergelijking 
VI.28.
Figuur VI.3.3 - Stapelen van verschillende lagen in een 90° oriëntatie van de Pluronic® 
draagstructuur. 
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Waarbij H de afstand is tussen 2 lagen in de Z richting, L1 en L2 de lengtes zijn van de 
celeenheden of de afstand tussen de struts in de x en y richting respectievelijk. 
 
Het volume van een draagstructuur eenheidscel element VUC kan men uitdrukken 
als: 
 
 212 LHLVUC =      [VI.29] 
 










     [VI.30] 
De porositeit van de draagstructuur is gekend als de ratio van het volume aan lege 






Porositeit −=1      [VI.31] 
 
Substitueren van vergelijking VI.26 in vergelijking VI.31, kunnen we bewijzen dat de 


















































−=    [VI.32] 
 
In het geval waar de afstand tussen de lagen H gelijk is aan de strutdiameter D, dan kan 















In het geval waar L1 en L2 gelijk zijn aan elkaar en gelijk aan de afstand tussen de 
aangrenzende struts d in de x en y richting voor elke laag, respectievelijk, dan kan 























































VI.4. Ontwerp en architectuur voor de 3D productie van Pluronic®
F127 BMA draagstructuren.
VI.4.1. Controle van de strutdiameter. 
Zoals vermeld in vergelijking VI.27 kan de nozzlesnelheid νN gebruikt worden voor de 
productie van bepaalde strutdiameters bij een bepaalde druk. Doordat we voorop stellen 
dat de strutdiameter gelijk dient te zijn aan de interne nozzlediameter, wordt de 
nozzlesnelheid bepaald voor verschillende drukken bij verschillende nozzlediameters, zie 
Figuur VI.4.1. De geconstrueerde structuren worden verwijderd en met een optische 
microscoop bestudeerd. De reologische eigenschappen van de hydrogeloplossing zijn 
grotendeels bepalend voor de in te stellen parameters. Een snellere plotting is mogelijk 
indien bij gelijke drukken wordt gewerkt met lagere viscositeiten. Het is belangrijk dat de 
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snelheid waarmee de oplossing wordt geëxtrudeerd afgestemd wordt op de snelheid 
waarmee de extrusiekop zich voortbeweegt in het XY-vlak.  
Figuur VI.4.1 - Resultaten van nozzlessnelheid in functie van de druk voor een 30% (g/g) 
Pluronic® F127 BMA waterige oplossing bij 20°C door het gebruik te maken van een 
pneumatische klep, gebruik makende van de bioplotter (n=3). 
Indien de snelheid niet toeneemt of de druk van materiaaldepositie niet afneemt krijgt 
men aan de uiteinden van de struts een overmatige depositie van materiaal, grafisch kan 
men dit voorstellen als alle datapunten die boven de betreffende curve ligt in Figuur 
VI.4.1. Het fenomeen van overmatige materiaaldepositie is schematisch weergegeven in
Figuur VI.4.2. 
- 209 -
Figuur VI.4.2 - Overmatige materiaaldepositie aan het struteinde door een niet 
toenemende snelheid van de nozzle of door een niet afnemende druk. 
In de volgende experimenten maakt men gebruik van de ideale strutdiameter, dit 
betekent dat een nozzle aangewend wordt bij zijn ideale druk en snelheid, zodoende de 
geplotte strutdiameter gelijk is aan de nozzlediameter.  
VI.4.2. Controle van het debiet. 
Zoals men kan afleiden uit vergelijking VI.20 zal het debiet voor een niet-Newtoniaanse 
vloeistof gecontroleerd worden door zijn drukgradiënt dP/dZ bij een gegeven 
bioplotteropstelling. De drukgradiënt is een unieke waarde voor elk depositiesysteem en 
is een functie van de nozzlediamter, druk en de interne geometrie dat het plotmateriaal 
doorloopt doorheen het kleppensysteem. Voor het bepalen van het debiet bij een 
welgegeven druk van de pneumatische klep bij de bioplotter, maakt men gebruik van een 
Pluronic® F127 BMA concentratie van 30% (g/g). De resultaten voor de verschillende 
nozzlediameters zijn weergegeven in Figuur VI.4.3.  
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Figuur VI.4.3 - Debiet in functie van de druk voor een 30% (g/g) Pluronic® F127 BMA 
oplossing in water voor verschillende nozzlediameters, gebruik makende van de 
bioplotter (n=3). 
Figuur VI.4.3 laat toe het debiet kwantitatief te controleren voor een gegeven nozzle bij 
een bepaalde druk. Het debiet is direct proportioneel aan de aangelegde druk en 
nozzlediameter. Hoe kleiner de nozzlediameter, hoe kleiner het debiet bij een gegeven 
druk. Hoe hoger de druk, hoe hoger het debiet voor een gegeven nozzlediameter.  
In het analytisch model voor het beschrijven van het debiet (zie paragraaf VI.2.2) van 
een niet-Newtoniaanse vloeistof worden de constanten gesubstitueerd door 
experimenteel bekomen viscositeitsmetingen. Doordat de drukgradiënt onafhankelijk is 
van de Pluronic® F127 BMA concentratie kan elke concentratie aangewend worden. In dit 
geval werd er een 30% (g/g) concentratie gekozen voor de drukgradiënt van de 
pneumatische klep. De afschuifspanning γ werd arbitrair gekozen als 50 s-1 en ingevoerd 
in vergelijking VI.13. De enige parameter die overblijft voor de analytische uitdrukking 
van het debiet voor een 30% (g/g) Pluronic® F127 BMA oplossing is de drukgradiënt 
dP/dZ in vergelijking VI.20. De drukgradiënt is een unieke waarde voor elke 
depositiesysteem en is een functie van de nozzlediameter, druk en de interne geometrie 
dat het biomateriaal passeert doorheen het hele kleppensysteem. Het experimentele 
debiet kan ingevoerd worden in vergelijking VI.20, door gebruik te maken van de 
bepaalde waarden voor de constanten voor de concentratie, zodoende de drukgradiënt 
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dP/dZ te bekomen. De gemiddelde drukgradiënten worden vervolgens aangewend in de 
analytische expressie voor het debiet en vergeleken met de experimentele resultaten. In 
Figuur VI.4.4 worden de experimenteel en berekende debieten voor de verschillende 
nozzlediameters bij verschillende drukken weergegeven. De waarden zijn niet significant 
(p<0.05) van elkaar verschillend.  
Figuur VI.4.4 – Vergelijking van het experimenteel en berekende debiet voor 
verschillende nozzlediameters bij verschillende drukken (n=3).  
Men kan concluderen dat het procesmodel in paragraaf in paragraaf VI.2.2 succesvol kan 
aangewend worden voor het voorspellen van de debieten bij een gegeven druk en 
nozzlediameter. 
VI.4.3. Controle van de poriëngrootte en porositeit. 
Aangezien de poriëngrootte en porositeit een functie zijn van zowel de strutafstand en de 
strutdiameter en deze gecorreleerd zijn, gaan we uit van twee studies. De eerste studie 
gaat uit van een constante strutdiameter, de tweede studie van een constante 
strutafstand. De strutdiameters worden bekomen door gebruik te maken van hun ideale 
nozzlesnelheid. Patroonvariaties (i.e. variërende hoeken waaronder twee opeenvolgende 
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lagen worden geplot, cfr. 90°, 45°, … ) worden uitgetest, maar zijn niet opgenomen in dit 
werk. Patronen waarbij de hoek minder dan 45° of meer dan 135° bedraagt resulteren in 
een distortie tijdens het 3D plotten (559). Vanuit dit oogpunt worden de draagstructuren 
geplot met hoeken van 90° tussen de opeenvolgende lagen.  
Studie I: bestuderen van het effect van de strutafstand in functie van de poriëngrootte 
bij een constante strutdiameter. Deze wordt uitgevoerd voor het bestuderen van de 
structurele vormgeving met vooropgestelde strutafstanden van: 1000, 670 en 500 µm en 
voor de productie van draagstructuren met poriëngrootte van 750, 420 en 250 µm 
respectievelijk met een constante strutdiameter van 250 µm, zoals weergegeven in 
Figuur VI.4.5.   
Strutafstand= 1000 µm
750 µm
Strutafstand = 670 µm
420 µm
Strutafstand = 500 µm
250 µm
Figuur VI.4.5 - Schematische voorstelling van Studie I. Hierbij gaat men het effect van 
de strutafstand na op de poriëngrootte. De strutdiameter wordt constant gehouden op 
250 micron. 
Studie II: bestuderen van het effect van de strutdiameter op de poriegrootte bij een 
constante strutafstand. Deze wordt uitgevoerd voor het bestuderen van de structurele 
vormgeving in overeenstemming met de vooropgestelde, constante strutafstand met 
variërende strutdiameters met 250, 330 en 410 µm voor de productie van poriën van 
750, 670, 590 µm, bij een constante strutafstand van 1000 µm, zoals weergegeven in 
Figuur VI.4.6. De strutdiameters worden gebruikt bij hun ideale snelheid νN. 
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1000 µm
670 µm 590 µm




Figuur VI.4.6 - Schematische voorstelling van Studie II. Hierbij gaat men het effect van 
de strutdiameter na op de poriëngrootte. De strutafstand wordt constant gehouden op 
1000 micron. 
De resultaten uit studie I zijn weergegeven in Figuur VI.4.7 en tonen aan dat de 
bekomen waarden voor de poriëngroottes en de strutdiameters voor alle betreffende 
strutafstanden niet significant (p<0.05) van elkaar verschillen met de theoretische 
waarden.  
Figuur VI.4.7 - Resultaten van studie I met poriëngrootte en strutdiameters voor 1000 
µm, 670 µm en 500 µm strut afstanden (constante strut diameter: 250 micron en druk: 1 
bar) (n=3). 
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De resultaten uit studie II zijn weegegeven in Figuur VI.4.8 en tonen aan dat de 
bekomen waarden voor de poriëngroottes en de strutdiameters voor alle betreffende 
strutafstanden niet significant (p<0.05) van elkaar verschillen met de theoretische 
waarden.  
Figuur VI.4.8 - Resultaten van studie II met poriëngrootte en strutdiameters voor 750 
µm, 670 µm en 590 µm strut afstanden (constante strut afstand: 1000 micron en druk: 1 
bar) (n=3). 
Figuur VI.4.9 toont een detailopname van een draagstructuur uit studie I met een 
strutafstand van 1000 µm, door gebruik te maken van een 250 µm nozzlediameter met 
een snelheid νN van 10 mm/sec en een druk van 1 bar. De afstand opgenomen tussen de 
struts was 960 µm en de lengte van de vierkante porie was 720 µm voor de 
draagstructuren. De struts tonen een uniforme geometrie.  
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Figuur VI.4.9 - Microscopisch beeld van een een geplotte strut van een Pluronic® F127 
BMA 30% (g/g) draagstructuur. 
Zoals aangetoond in paragraaf VI.3.3, werd studie I uitgevoerd om het effect te 
bestuderen van de strutafstand op de poriëngrootte bij een constante strutdiameter. De 
gekozen strutafstanden waren 1000, 670 en 500 µm voor het fabriceren van 
poriëngroottes van 750, 420 en 250 µm. De experimentele resultaten tonen aan dat de 
poriëngroottes en strutdiameters overeenstemmen met de waarden uit het theoretisch 
model Figuur VI.4.7. Studie II werd uitgevoerd om het effect te bestuderen van de 
strutdiameter op de poriëngroottes bij een constante strutafstand. De gekozen 
strutdiameters zijn 250, 330 en 410 µm voor het produceren van poriëngroottes van 
720, 700 en 500 µm respectievelijk. De experimentele resultaten tonen aan dat de 
poriëngroottes en strutdiameters overeenstemmen met de waarden uit het theoretisch 
model (Figuur VI.4.8). 
Men kan concluderen dat het procesmodel in paragraaf in paragraaf VI.2.4 succesvol kan 
aangewend worden voor het voorspellen van de debieten bij een gegeven druk en 
nozzlediameter. 
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VI.4.3.1. Analysetechnieken voor het meten van de porositeit van 
draagstructuren. 
 
Onder de morfologische parameters voor het analyseren van een draagstructuur is de 
porositeit het meest geciteerd (585). Deze wordt uitgedrukt als de verhouding tussen het 
totale poriënvolume en de som van het poriënvolume en het materiaalvolume van de 
draagstructuur. Poreuze materialen kunnen drie verschillende porie types bevatten (586-
588); (a) ingesloten poriën geïsoleerd binnen een matrix; (b) open of doorgaande poriën 
die het buitenoppervlak van de draagstructuur verbinden en de stroom van een vloeistof 
of gas van de ene naar de andere kant mogelijk maken; (c) blinde poriën in contact met 
een blootliggend of uitwendig oppervlak door een enkele opening. Al deze soorten poriën 
spelen een belangrijke rol in het ontwerp van een draagstructuur. Gesloten poriën zullen 
de afstand verminderen voor de diffusie van zuurstof en nutriënten naar het binnenste 
deel van de draagstructuur. Open poriën zijn essentieel voor de diffusie van 
voedingsstoffen en het transport van cellen. Blinde poriën hebben een minder 
gedefinieerde rol, althans zal hun aanwezigheid de gasdiffusie faciliteren in de structuur 
door de afstand te verminderen.  
 
Verschillende technieken kunnen aangewend worden voor het bepalen van de 
morfologische eigenschappen van een draagstructuur. De Archimedes methode (587) is 
de eenvoudigste manier om de porositeit van een draagstructuur te bepalen en kan 
uitgevoerd worden met standaard labomateriaal. Het Archimedes principe stelt dat het 
verplaatste volume van een vloeistof (doorgaans water) door een volledig 
ondergedompeld object gelijk is aan het volume van het object. Metingen op basis van 
deze methoden veronderstellen dat de poriën binnenin de structuur volledig bevochtigd 
zijn. Aangezien hydrogelen water kunnen absorberen kan dit het resultaat beïnvloeden.  
Kwik porosimetrie is gebaseerd op het fysische principe dat kwik niet in de poriën zal 
penetreren zolang er geen voldoende druk wordt uitgeoefend voor penetratie (589). Een 
nadeel van deze destructieve techniek is het gebruik van toxische stoffen. Alsook kan het 
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kwik niet in gesloten poriën dringen, waardoor dit soort porositeit niet kan gemeten 
worden  
Micro-CT is een enkelvoudige, niet destructieve techniek waarmee 3D datareeksen 
bekomen worden voor een kwalitatieve analyse van de porositeit (590). Micro-CT is een 
radiografische beeldvormingstechniek gelijkaardig aan de conventionele computer 
tomografie CT die gebruikt worden in medische en industriële toepassingen (591). In 
tegenstelling tot deze systemen met een typisch maximale resolutie van ongeveer 1 
mm³, is micro-CT geschikt voor het bereiken van een resolutie in de orde van 1 µm³ en 
minder (587). Deze techniek kan aangewend worden voor het in beeld brengen van 
vasculaire ingroei in een draagstructuur (592). Voor kwantitatieve resultaten is een 
significant hogere resolutie vereist, SRµCT is hiervoor een gepaste techniek (593). 
VI.4.4. De sleutelparameters voor het plotten van een Pluronic® F127 BMA 
oplossing.
De draagstructuren worden ontworpen zodanig dat ze parallelle struts hebben op elke 
0/90 laag. De ruimte tussen de struts is 1 mm en afmetingen van elke laag is 10 x 10 
mm². De diameter van de nozzle was 250 µm en de snelheid νN en de druk waren 1000 
mm/sec en 1.0 bar respectievelijk, gebaseerd op de berekende snelheid. De druk wordt 
zo laag mogelijk gehouden om celbeschadiging te voorkomen. De pneumatische klep 
wordt gesloten telkens een rechte strutlijn is vervolledigd en wordt opnieuw geopend 
wanneer er een nieuwe lijn gevormd wordt. De sleutelparameters voor de experimenten 
zijn weergegeven in Tabel VI.4.1.  
Tabel VI.4.1 - Ingestelde parameters bij het plotten van de Pluronic® F127 BMA 30% 
(g/g) hydrogelen. 
Parameter Waarde 
Druk 1.0 bar 
Printsnelheid (xy) 1000 mm/min 
Printsnelheid (z) 150 mm/min 
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Afzettingsoppervlak Glasplaat 
Hydrogelconcentratie 30 (g/g)% 
Nozzlediameter variabel 
laagdikte 0.4 mm 
Dispensietemperatuur 20°C 
Tijd ‘preflow’/’postflow’ 1 sec. 
Op Figuur VI.4.10 is een 3D draagstructuur weergegeven, hierbij kan men zien dat men 
via een laagsgewijze manier een poreuze structuur kan opbouwen. Vernetten gaat door 
een UV blootstelling gedurende 30 min. De gelfractie op de draagstructuur bedraagt 
85.2%. 
Figuur VI.4.10 - Afbeelding van een 3D geplotte Pluronic® poly(F127 BMA) 
draagstructuur, vernet door UV irradiatie in aanwezigheid van Irgacure 2959 (1 mol%). 
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Figuur VI.4.11 - SEM opname van een vernette Pluronic® F127 BMA 30% (g/g) oplossing, 
bovenaanzicht (vergroting 25x). 
De ingestelde waarden van de parameters zijn vergelijkbaar met waarden opgenomen in 
de literatuur. Fedorovich et al (575) plotten Pluronic® F127 AlaL (als draagstructuur voor 
een bottransplantaat) met een snelheid van 960 mm/min, de gebruikte naald had een 
binnendiameter van 210 µm en een druk van 2 bar. De plaat waarop werd geprint heeft 
een temperatuur van 4°C. Hierbij worden uniforme, continue extrusievezels bekomen. In 
hoofdstuk I worden enkele vereisten opgesomd met betrekking tot draagstructuren. 
Hierin werd afgeleid dat het gewenst is om over een zo groot mogelijke 
interconnectiviteitsgraad te bezitten met het oog op celuitzaaiing. Er werd vastgesteld 
dat de bioplotter techniek hieraan kan voldoen. De bovenaazichten bevestigen de 
regelmatige laag-na-laag depositie van de hydrogelstruts. Uit dit aanzicht is duidelijk af 
te leiden dat homogene struts worden geplot met een homogene spatiëring.  
VI.5. Polymeerverwerking via elektrospinnen van Pluronic® F127
derivaten.
Het ontwerpen en ontwikkelen van functionele materialen in biomedische toepassingen is 
een grote uitdaging (594). Biopolymeren zijn vaak wateroplosbaar en kunnen dus 
gesponnen worden uit een waterige oplossing (595-596). Elektrospinning is een 
wijdverspreid proces voor het creëren van vezels met diameters in het nanometer tot 
micron gebied. Elektrospinning is reeds aangewend in een aantal industrieën zoals: 
- 220 -
filtratie (597), katalyse (598) en biomaterialen (597, 599-601). Een groot deel van 
polymeren zijn reeds geëlektrospind, inclusief biopolymeren zoals collageen (602), zijde 
(603) en hyaluronzuur (604). Hydrofiele polymeren zoals poly(ethyleenglycol) (605) en
poly(2-hydroxyethyl methacrylaat) (606) en hydrofobe polymeren zoals poly(lactide-co-
glycolide) (607) en poly(caprolacton) (608). Een verscheidenheid aan morfologieën is 
reeds gecreërd door elektrospinning. De mogelijkheid van elektrospinning voor het 
produceren van vezels met een brede diversiteit van diameters en het feit dat de 
structuur de extracellulaire matrix kan mimeren, heeft dit tot een waardevol instrument 
gemaakt in de biomimetische weefselregeneratie. De basisprincipes van elektrospinnen 
zijn reeds lang gekend en de effecten van verschillende procesparameters op de vezel 
morfologie zijn uitvoerig bestudeerd (609-610). De bijzondere eigenschappen van 
geëlektrospinde nanovezel membranen omvatten: hoog actief oppervlak, hoge porositeit, 
flexibiliteit en een stuurbare poriegrootte distributie, waardoor deze een geschikte 
kandidaat zijn in een wijde selectie van toepassingen in het biomedische veld (610-614). 
Het ontwerp van hiërarchische architecturen die de extracellulaire matrix (ECM) van het 
natuurlijk weefsel mimeren is belangrijk voor een snelle regeneratie (615).  
Poly(ethyleen oxide) wordt veelvuldig gebruikt als spinningsmiddel. PEG laat toe om 
andere polymeren te spinnen dewelke geen vezels uit zichzelf vormen (616-619). 
Pluronics® hebben een gelijkaardige structuur als PEO, maar worden ondanks hun 
interessante eigenschappen nauwelijks toegepast voor elektrospinning. In de literatuur is 
het gebruik van Pluronics® voor elektrospinning beperkt en worden deze gemengd met 
andere polymeren zoals PVA (620) en polycaprolacton (621-623). Met een toenemende 
hoeveelheid Pluronic® zal de vezeldiameter toenemen, alsook zal de uniformiteit en 
homogeniteit van de vezel verbeteren. Alsmede zullen met een stijgende concentratie 
aan Pluronic® de mechanische eigenschappen verbeteren. Door het inmengen van 
Pluronics® kan het materiaal de cellulaire proliferatie ondersteunen voor het regenereren 
van huidweefsel (621). In combinatie met poly(ε-caprolacton-co-melkzuur) werd het 
getest voor huidregeneratie (624) en voor wondherstel (625-626). Het elektrospinnen 
van Pluronics® kan gebruikt worden voor bijvoorbeeld micro-encapsulatie (627) of als 
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coating in medische toepassingen (628). In dit deel wordt ter aanvulling van de 
polymeerverwerking de mogelijkheid nagegaan om de Pluronic® derivaten te deposeren 
door elektrospinnen. In de volgende paragraaf wordt er een prelimiaire 
haalbaarheidsstudie uitgevoerd.  
VI.5.1. Variabelen van het elektrospinningsproces. 
Door de complexiteit van het elektrospinningsproces zijn er een groot aantal variabelen 
die de morfologie kunnen veranderen van de geëlektrospinde materialen. Deze 
variabelen kunnen onderverdeeld worden in twee categorieën: de eigenschappen van de 
polymeeroplossing en de procesparameters van het elektrospinningstoestel. Deze 
parameters beïnvloeden de eigenschappen zoals de oppervlakteladingsdensiteit, solvent 
verdampingssnelheid en de oppervlaktespanning, dewelke uiteindelijk de diameter en de 
morfologie van de afgezette vezels zal bepalen. Allerhande parameters kunnen 
aangepast worden, waaronder: moleculair gewicht, moleculaire gewichtsverdeling, 
polymeerarchitectuur (lineair, vertakt), oplossingseigenschappen (viscositeit, 
conductiviteit, oppervlaktespanning), elektrische potentiaal, debiet, concentratie, afstand 
tussen het cappilair en de collectorplaat, omgevingsparameters (temperatuur, 
vochtigheid), beweging en grootte van de collector, diameter van de naald, …. 
VI.5.2. Elektrospinnen van Pluronic® F127 di-IPTS. 
Een standaard labo opstelling voor elektrospinning is weergegeven in Figuur VI.5.1. 
Typisch bestaat de opstelling uit een injector die verbonden is met een 
hoogspanningsbron (5 tot 50 kV), een gelijkspanningsvoeding (DC), een spuitpomp en 
een collector. 
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Figuur VI.5.1 - Het principe van elektrospinnen. 
Een polymeeroplossing wordt geladen in de spuit en wordt geëxtrudeerd uit een naald bij 
een constante snelheid, hetgeen een kleine druppel vormt aan de naaldpunt. Deze 
druppel wordt geladen bij hoge spanning, wat resulteert in een opeenstapeling van lading 
op het oppervlak van de druppel. Deze opbouw veroorzaakt elektrostatische repulsie wat 
de druppel zal destabiliseren, vervolgens zal zich een kegelmorfologie vormen; bekend 
als de ‘taylor’ kegel. Een geladen vloeistofjet wordt gevormd uit de punt van de kegel 
naar het doel dat geaard is of tegengesteld geladen is aan de polymeeroplossing. Terwijl 
de straal in beweging is, zal de oppervlakteladingsdichtheid onstabiel worden waarbij er 
een willekeurige, chaotische straal ontstaat. Het solvent in welke het polymeer wordt 
opgelost zal verdampen tijdens het spinnen waardoor er vaste polymeervezels worden 
afgezet. Hydrogelen zijn moeilijker te elektrospinnen. Ze hebben een gelimiteerde 
oplosbaarheid in organische solventen, waardoor het gebruik van waterige oplosmiddelen 
vereist is. Echter zal de combinatie van de lage volatiliteit van water en de affiniteit van 
het hydrogelmateriaal voor water door het droogproces vertragen voor het 
polymeerstaal. Dit resulteert in de depositie van eerder nat materiaal dan droge 
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polymeervezels. Gedecellulariseerd hartweefsel van een varken (Equiner Perikardpatch, 
5x5 cm, AutoTissue, Berlijn) wordt gebruikt als  dragermateriaal voor het elektrospinnen 
van de Pluronic® F127 di-IPTS. De keuze van dit materiaal kadert in het onderzoek voor 
de constructie van een bioactieve contractiele patch voor cardiale regeneratie.  
Het materiaal wordt vastgeklemd en gedroogd bij kamertemperatuur in een teflon mal. 
Vervolgens werd het materiaal geëlectrospind met een oplossing Pluronic® F127 di-IPTS. 
Figuur VI.5.2 - Gedecellulariseerde hartweefsel (varken) voorzien van een laag Pluronic® 
F127 di-IPTS via electrospinning. 
Voorgaande preliminaire testen tonen aan dat men weefsel kan voorzien van een 
geëlectronspinde laag met subsequente vernetting via de triethoxysilaan derivaten. 
Andere testen van bis(meth)acrylaatderivaten worden zonder succes uitgevoerd. Een 
representatief beeld van een geëlektrospinde polymeervezel van Pluronic® F127 di-TESI 
is weergegeven in Figuur VI.5.3. 
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Figuur VI.5.3 - SEM opname van Pluronic® F127 di-TESI, aangebracht door 
electrospinning. 
VI.6. Conclusies.
Via de bioplotter technologie werden reproduceerbare draagstructuren bekomen van 
Pluronic® F127 BMA hydrogelen via een laagsgewijze depositie van hydrogelstruts met 
een vernette, perfect interconnectieve structuur. 
Een procesmodel voor de strutdiameter werd opgesteld. Hieruit werd geconcludeerd dat 
deze een functie is van de nozzlesnelheid, de binnenste straal van de nozzle, de 
krachtwetindex van de vloeistof, de viscositeit, shear rate en de drukgradiënt. De 
snelheid waarmee de oplossing geëxtrudeerd wordt kan afgestemd worden op de 
bewegingssnelheid van de extrusiekop in het XY-vlak. Hieruit bekomt men de ideale 
strutdiameter waarbij de nozzle aangewend wordt bij zijn ideale druk en snelheid, 
zodoende de geplotte strutdiameter gelijk is aan de nozzlediameter.   
Een analytisch model voor het voorspellen van het debiet van Pluronics® werd opgesteld 
als een veralgemeende Poiseuille vergelijking voor een niet-Newtoniaanse vloeistof. Het 
debiet kan gecontroleerd worden voor een gegeven nozzle bij een bepaalde druk, waarbij 
het debiet direct proportioneel is aan de aangelegde druk en nozzlediameter. De 
porositeit is een functie van zowel de strutafstand en de strutdiameter. Daardoor werd er 
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uitgegaan van twee theoretische modellen (één met constante strutdiameter en een 
tweede met constante strutafstand). De theoretische procesmodellen voor debiet en 
porositeit werden vergeleken met de experimenteel bekomen waarden en vertonen geen 
significante verschillen.  
In een laatste deel werd Pluronic® F127 di-IPTS succesvol afgezet via elektrospinnen op 
gedecellulariseerd hartweefsel.  
VII Conclusies.
VII.1. Algemeen besluit.
Dit werk had als doelstelling nieuwe materialen te ontwikkelen die een antwoord kunnen 
bieden aan de grote kloof tussen vraag en aanbod van organen voor transplantatie. Een 
bijdrage werd geleverd aan de ontwikkeling van een methodiek voor zachte 
weefselregeneratie door gebruikt te maken van een nieuwe generatie poreuze 
hydrogelen. Een geschikt kandidaat biomateriaal is het commercieel beschikbare 
Pluronic® F127 blokcopolymeer dat door de ‘U.S. Food and Drug Administration’ (FDA) is 
goedgekeurd voor medische en farmaceutische toepassingen. Ze worden ingedeeld in het 
segment van de niet-ionaire, hydrofoob associërende tensio-actieve stoffen. Waterige 
oplossingen van Pluronic® F127 zijn micellaire vloeistoffen bij kamertemperatuur en 
vormen een gel bij fysiologische temperatuur. Voor klinisch gebruik is er op heden enkel 
een gelformule goedgekeurd door de FDA die Pluronic® F127 bevat met de naam 
LeGoo®, dit wordt toegepast voor tijdelijke endovasculaire occlusie van aders. De 
structurele eigenschappen van de gel stemmen overeen met die van zacht weefsel. 
Echter volstaan de korte in vivo verblijftijden en zwakke mechanische eigenschappen niet 
voor de meeste klinische toepassingen. Om hieraan tegemoet te komen werden er 
verschillende polymeriseerbare Pluronic® F127 macromonomeren gesynthetiseerd en 
gekarakteriseerd. Dit met als doel de fysische gelering te koppelen aan de voordelen van 
een covalent vernet netwerk. Hiertoe werden zes eindgroep gemodificeerde Pluronic® 
F127 derivaten ontwikkeld in hoog rendement: een methacrylaat, acrylaat, amine, 
acrylamide, thioacetaat en een 3-isocyanatopropyltriethoxysilaan. Het methacrylaat en 
acrylaat derivaat werden gesynthetiseerd uitgaande van het zuur chloride. Een directe 
thiolering van de hydroxylfuncties met mercaptaanzuur gaat door in lage rendementen, 
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alsook bestaat de mogelijkheid dat vrije thiolfuncties kunnen dimeriseren. Daarom werd 
er geopteerd om een beschermd thiol in te voeren; een thioacetaat. Dit werd bekomen 
door het invoeren van een tosylaatgroep, die in een volgende stap werd omgezet in het 
thioactetaat door reactie met kaliumthioacetaat. Het tosylaatderivaat laat tevens toe om 
een amine te bekomen door een substitutiereactie met ammoniak. Dit werd omgezet met 
een zuur chloride naar het acrylamide. Een silaanderviaat (IPTS) werd bekomen door 
reactie van Pluronic® F127 met (3-isocyanatopropyl)triethoxysilaan. Alle derivaten 
werden gekarakteriseerd door FTIR en 1H-NMR. De ontwikkeling van de verschillende 
derivaten laten verscheidene polymerisatiestrategieën toe in het streven naar milde 
condities voor een gecombineerd gebruik met cellen.  
Pluronic® F127 bismethacrylaat werd geselecteerd als referentiemateriaal. Een derivaat 
met een hogere reactiviteit werd bekomen met Pluronic® F127 bisacrylaat. Een acrylaat 
zal immers een snellere polymerisatiekinetiek vertonen ten opzichte van een 
methacrylaatderivaat onder dezelfde condities. Niettegenstaande de hoge viabiliteiten 
voor Pluronic® F127 bismethacrylaat kunnen de radicalen, gevormd door reactie van een 
UV foto initiator, de cellen schade berokken bij encapsulatie. Daardoor werd bijkomend 
het bisthioacetaat en acrylamide gesynthetiseerd, dewelke precursoren zijn voor een 
initiatorloze Michaël type reactie. Een laatste initiatorvrij systeem werd bekomen met 
Pluronic® F127 di-IPTS, dewelke kan polymeriseren door een condensatiereactie (na 
hydrolyse van de ethoxygroepen) bij fysiologische temperatuur.  
De fysische gelering dient behouden te blijven na modificatie om deze via de bioplotter 
technologie te kunnen verwerken. De invloed van de chemische aanpassingen op cruciale 
fysico-chemische parameters zoals het miceleringsgedrag en het geleringsgedrag werd 
uitvoerig bestudeerd.  
Het wijzigen van de eindgroep naar een apolaire functie zal het vertroebelingspunt doen 
dalen. Hierdoor heeft Pluronic® F127 BMA een lager vertroebelingspunt in vergelijking 
met Pluronic® F127. Uit bepaling van de kritische miceltemperatuur (CMT) werden de 
thermodynamische parameters ∆H°, ∆S° en ∆G° bekomen. De verschillen in 
thermodynamische parameters kunnen als niet significant beschouwd worden tussen een 
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Pluronic® F127 en het BMA derivaat. Via DLS werd info verkregen over de 
miceldimensies. Uit de metingen blijkt dat de chemische modificatie van de 
hydroxylgroepen geen significante vergroting van de miceldiameter tot gevolg heeft. Ook 
na modificatie komen de micellen voor in een monomodale verdeling met een 
gemiddelde waarde van de micelgrootte van 21 nm ± 1. Ze bezitten een vergelijkbaar 
maximum en hebben geen significant verschil in polydispersiteitsindex. Het 
miceleringsgedrag werd bestudeerd voor Pluronic® F127 en Pluronic® F127 BMA. Het 
geleringsgedrag werd gekarakteriseerd voor alle derivaten, gezien dit de belangrijkste 
parameter is in de finale toepassing. De geleringseigenschappen werden bepaald via 
DSC, oscillatiereologie en de ‘tube inversion method’. Uit deze studies blijkt dat de 
chemische modificatie van de eindgroepen aanleiding geeft tot een verhoging van de 
geleringstemperatuur voor alle derivaten.  
Uit oscillatiereologietesten is gebleken dat voor Pluronic F127 BMA er niet enkel een 
verhoging is met de geleringstemperatuur van 3 à 4 graden Celsius waarneembaar is, 
maar ook de sterkte van de gelen verminderd ten opzichte van Pluronic F127. Uit het 
sol-gel-sol fasendiagramma voor Pluronic F127 en BMA werd er naast een verhoging van 
de sol-gel temperatuur een sterke verlaging van de gel-sol transitietemperatuur 
waargenomen. De chemische modificatie van de hydroxyl eindgroepen zorgt voor een 
verlaging van de thermische stabiliteit van de fysische hydrogelen en veroorzaken een 
reductie van het gel-gebied in het fasendiagramma. De gelering bij fysiologische 
omstandigheden blijft gevrijwaard voor alle derivaten. Het toevoegen van een 
fysiologisch zoutconcentratie resulteert in een verlaging van de geleringstemperatuur en 
een toename in de gelsterkte.  
Covalent vernette Pluronic® F127 hydrogelen werden bekomen met hoge gelfracties en 
met behoud van hun thermo responsieve eigenschappen. Irgacure 2959 werd aangewend 
als een niet cytotoxische UV foto initiator voor het polymeriseren van Pluronic® F127 
oplossingen. Oplossingen met een hogere concentratie aan Pluronic® F127 BMA zullen 
significant sneller een maximale gelfractie bereiken dan lagere concentraties. De 
temperatuur heeft een belangrijke invloed op het zwelgedrag van de bekomen hydrogel. 
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Bij 20°C zal de hydrogel meer water absorberen dan bij 37°C en zal bij 
evenwichtszwelling 30% hoger liggen voor een vernette 30 % (g/g) Pluronic F127 BMA. 
De evenwichtszwellingsgraad daalt van 780% ± 10% naar 250% ± 15% voor een 30 % 
(g/g) Pluronic® F127 BMA indien de temperatuur stijgt van 2°C naar 60°C. De 
hydrogelen zullen water uitstoten door opwarmen en geven aanleiding tot krimp. 
In het kader van transplantatiedoeleinden dient het materiaal een snelle diffusie toe te 
laten van nutriënten en afvalstoffen, alsook voor ieder belangrijk metabolisch product. 
De hydrogelen zijn bruikbaar voor de gecontroleerde afgifte van macromoleculaire 
structuren zoals BSA en FITC dextraan. Er werden twee verschillende moleculaire 
gewichten van FITC dextraan onderzocht als model; FD40 en FD260. Het dextraan FD40 
vertoont een ‘burst-release’ diffusiepatroon, terwijl de vrijstelling van dextraan FD260 
vertraagd verloopt uit een 30% (g/g) Pluronic® F127 BMA hydrogel. Als modelproteïne 
voor de vrijstelling van proteïnen uit hydrogelmatrices werd runderalbumine (BSA) 
geselecteerd. Er werd besloten dat een lagere polymeerconcentratie aan Pluronic® F127 
BMA aanleiding geeft tot een snellere cumulatieve vrijstelling van BSA in functie van de 
incubatietijd. De aanwezigheid van een ester bevattende reactiepartner maakt de 
hydrogel gevoelig voor hydrolytische degradatie. De evenwichtszwelling is omgekeerd 
afhankelijk van de vernettingsdichtheid; zodra degradatie verder gaat en de esterbinding 
hydrolyseert, zal de vernettingsdichtheid afnemen, met als gevolg dat de 
evenwichtszwelling zal toenemen. 
De reactieve centra gegenereerd door een radicaal geïnitieerd vernettingsproces kunnen 
de cellen schade berokken. Hiertoe werd er geopteerd voor initiatorvrije systemen zoals 
een Michaël-type reactie en een siloxaanreactie. Aangezien Pluronic® F127 bisthiol 
ongecontroleerd kan dimerizeren werd er een bisthioacetaat gesynthetiseerd. Na 60 min 
zal de functie maximaal ontschermd zijn in een basische (0.2 M NaOH) oplossing. 
Aansluitende testen om deze vrije thiol functies te polymeriseren met commercieel 
beschikbare acrylaat vernetters lukken niet. Een alternatieve methode werd onderzocht 
waarbij Pluronic® F127 bisacrylaat gecombineerd werd met een commerciële thiol 
vernetter. Er werd succesvol een netwerk bekomen na emulsificatie. In vergelijking met 
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een BMA systeem kunnen er hydrogelen met veel grotere dimensies gevormd worden. 
Het (3-isocyanatopropyl)triethoxysilaan derivaat van Pluronic® F127 kan hydrolyse 
ondergaan. De reactieve silanolgroepen die hierbij ontstaan kunnen polymeriseren door 
een polycondensatiereactie. De lange reactietijd bij fysiologische temperatuur (20 dagen) 
is het grootste nadeel van dit systeem en maken deze ongeschikt voor de finale 
toepassing.  
Voor het versterken van de hemocompatibiliteit werd er een membraanmimetische 
structuur ontworpen. Een methacrylaat derivaat van fosforylcholine werd hiervoor 
gesynthetiseerd (MPC) door gebruikt te maken van de fosforamidietroute. Het 
zwitterionisch fosforylcholine heeft een uitstekende weerstand voor aspecifieke proteïne 
adsorptie en celadhesie. Depositie van een methacrylaatderivaat van dopamine (DAMA) 
laat de immobilisatie toe van dubbele bindingen op een substraat door dipcoating. Op 
deze onverzadigde verbindingen werden enten van poly(MPC) bekomen door een 
radicalaire polymerisatiereactie.  
Een ‘grafting from’ entpolymerisatiereactie werd uitgevoerd van MPC op Pluronic® F127 
BMA. Het entproces werd bestudeerd aan de hand van statische contacthoekmetingen 
(SCA), XPS en ellipsometrie. Langere UV bestralingstijden geven aanleiding tot een 
grotere hoeveelheid geënt poly(MPC). Een aanvullende methode om het MPC covalent te 
immobiliseren werd uitgevoerd door een copolymerisatie met Pluronic® F127 BMA. Uit 
statische contacthoek metingen werd er afgeleid dat copolymeren van Pluronic® F127 
BMA met PCM resulteren in hydrofielere oppervlakken ten opzichte van Pluronic® F127 
BMA. 
In een laatste deel werden de bekomen hydrogelen preliminair in vitro biologisch 
geëvalueerd. Er werd geconcludeerd dat een chemische modificatie van Pluronic® F127 
leidt tot een significant verschil in cytotoxiciteit na 24 uur voor MC3T3 cellen, met 
uitzondering van het bisacrylaatderivaat (lage celviabiliteiten). Uit de celviabiliteitsstudies 
is gebleken dat Pluronics® de biologische membraanstructuur kunnen aantasten. 
Hierdoor is het gebruik van membraan stabiliserende additieven aangewezen. 
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In een laatste stuk werden de plotparameters op punt gesteld voor een Pluronic® F127 
BMA hydrogel. Hiervoor werd gebruik gemaakt van een bioplotter van SysEng, waarmee 
reproduceerbare draagstructuren bekomen werden met perfecte, interconnectieve, 
poreuze en vernette eigenschappen. Een procesmodel voor de strutdiameter werd 
opgesteld. Hieruit werd geconcludeerd dat deze een functie is van de nozzlesnelheid, de 
binnenste straal van de nozzle, de krachtwetindex van de vloeistof, de viscositeit, shear 
rate en de drukgradiënt. De snelheid waarmee de oplossing geëxtrudeerd werd kan 
afgestemd worden op de bewegingssnelheid van de extrusiekop in het XY-vlak. Hieruit 
bekomt men de ideale strutdiameter waarbij de nozzle aangewend werd bij zijn ideale 
druk en snelheid, zodoende de geplotte strutdiameter gelijk is aan de nozzlediameter. De 
poriëngrootte  varieerde tussen de 250 en 750 micrometer en de strutdiameter tussen de 
102 en 406 micrometer. Een analytisch model voor het voorspellen van het debiet van 
Pluronics® werd opgesteld als een veralgemeende Poiseuille vergelijking voor een niet-
Newtoniaanse vloeistof. Het debiet kan gecontroleerd worden voor een gegeven nozzle 
bij een bepaalde druk, waarbij het debiet direct proportioneel is aan de aangelegde druk 
en nozzlediameter. De porositeit is een functie van zowel de strutafstand en de 
strutdiameter. Daardoor werd er uitgegaan van twee theoretische modellen (één met 
constante strutdiameter en een tweede met constante strutafstand). De theoretische 
procesmodellen voor debiet en porositeit werden vergeleken met de experimenteel 
bekomen waarden en vertonen geen significante verschillen.  
VII.2. Toekomstperspectieven.
Ondanks de gunstige eigenschappen en het uitstekende potentieel van Pluronic® F127 
hydrogelen voor zachte weefselregeneratie, dient er aan verschillende uitdagingen 
tegemoet te komen. Het vormen van netwerken onder fysiologische condities in direct 
contact met cellen en biologische moleculen zijn veelbelovend. Een gecombineerd 
gebruik met multipotente stamcellen die kunnen differentiëren tot verschillende celtypes 
kan in dit onderzoek een innovatieve bijdrage leveren. Hiertoe dient het genotoxisch 
karakter onderzocht te worden van de materialen om het genexpressiepatroon van de 
cellen te verifiëren in functie van de tijd. Daarnaast zijn de belangrijke eigenschappen 
van een draagstructuur zoals: zwelling, mechanische eigenschappen, degradatie en 
diffusie nauw verwant aan de vernette structuur van de hydrogel. Een belangrijke 
bijdrage van de synthetische hydrogelen is het feit dat verschillende soorten chemie 
geïncorporeerd kunnen worden in het netwerk. Een wijziging in de macromonomeer 
concentratie in oplossing of in de functionaliteit van het macromonomeer zal de 
uiteindelijke gelstructuur en degradatie bepalen. Degradatie kan gestuurd worden door 
het incorporeren van hydrolytisch of enzymatisch labiele segmenten in de hydrogel of 
door een combinatie met natuurlijke biopolymeren die gevoelig zijn voor enzymatische 
degradatie. Bovendien moet de commerciële haalbaarheid en opschaling worden 
overwogen. Voor het opschalen van de productie van het meest beloftevolle Pluronic® 
F127 bisacrylamide dient de tosyleringsstap en amineringsstap verder geoptimaliseerd te 
worden. Reactietijden dienen verkort te worden om de synthese economisch rendabel te 
maken.  
Men dient rekening te houden met het feit dat draagstructuren in combinatie met cellen 
en groeifactoren moeilijk kunnen bewaard worden vanwege hun levensvatbaarheid en 
stabiliteit. Hierdoor is het aangewezen om de structuren op aanvraag te produceren. Het 
encapsuleren van cellen in een biodegradeerbare hydrogel opent tal van 
toekomstperspectieven, waaronder een eenvoudige handeling waarbij cellen gemengd 
kunnen worden in de oplossing voorafgaand aan de gelering. Dit zorgt voor een zeer 
uniforme verdeling van de cellen doorheen de structuur, alsook een hoog 
gehydrateerde weefselachtige omgeving en de mogelijkheid om zich in vivo te 
ontwikkelen.  
De gevoeligheid van hydrogelen voor conventionele sterilisatiemethoden blijft een 
belangrijk aandachtspunt. Het is van cruciaal belang dat een biomateriaal bestand is 
tegen een efficiënte sterilisatie om goedkeuring te krijgen van regelgevende organisaties 
en om veilig over te gaan tot klinische proeven. Een mogelijkheid is om gebruik te maken 
van gammastralen, hetgeen zeer efficiënt is, maar schadelijk kan zijn voor groeifactoren. 
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Een meer geschikte methode is door gebruik te maken van ethyleenoxide gas of een 
antibacteriële filter. De impact van de sterilisatiemethoden op de intrinsieke 
eigenschappen van de systemen is onvoldoende bestudeerd en verder onderzoek is 
aangewezen. 
De sleutelparameters die in dit werk op punt werden gesteld voor het plotten van een 
Pluronic® oplossing dient getoetst te worden aan het simultaan plotten met 
geëncapsuleerde cellen. Dit kan voorafgaan met de incorporatie van extracellulaire 
matrix mimetische structuren zoals het MPC. Het electrospinnen van Pluronic® F127 di-
IPTS kan gebruikt worden voor micro-encapsulatie of als coating in medische 
toepassingen.  
De klinische proeven die uitgevoerd werden voor geneesmiddelafgiftesystemen en als 
farmaceutisch ingrediënt illustreren de brede interesse van innovatieve Pluronic® 
formuleringen. Een dergelijke chemische en biologische veelzijdigheid suggereert 
fundamentele vooruitgang in het onderzoek van Pluronic® F127 hydrogelen als een 




Tissue engineering uses artificial structures that make it possible to organize cells in a 3D 
structure to improve or replace biological tissues. These matrices are complex in terms of 
their chemical composition, mechanical properties and their geometry (1-3). Despite the 
intensive research, the need for innovation and additional research into the application 
possibilities remains high (4). The objective of this work is to develop new materials that 
can offer an answer to the wide gap between supply and demand of organs for 
transplantation by using a new generation of porous hydrogels.  
Within the present PhD, Pluronic® F127 was applied as a starting material. This is a 
synthetic block copolymer that consist of a PEO-PPO-PEO structure and is classified in 
the segment of non-ionic, hydrophobic associating surfactants (119-121). F127 
forms a hydrogel in water at physiological temperature and their structural 
properties are comparable to soft tissue. Pluronic® F127 is approved by the U.S. 
Food and Drug Administration (FDA) for use in medical and pharmaceutical 
systems (149). Current applications include controlled drug delivery (150-153, 164). In 
this work we focus on the 3D bioplotter device combining hydrogel and rapid prototyping 
technologies.  
VIII.2. Synthesis and characterization of Pluronic® F127 
macromonomers. 
The physical properties of a Pluronic® F127 hydrogel are not sufficient for most clinical 
applications due to its limited mechanical stability (198). These are characterized by 
short in vivo residence times. The terminal hydroxyl functions of Pluronic® F127 allows 
further functionalization. A series of polymerizable Pluronic® F127 derivatives are 
developed. This with the aim of linking the physical gelation to the benefits of a covalent 
cross-linked network. Six derivatives are synthesized and characterized including: a 
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methacrylate, acrylate, amine, acrylamide, thioacetate and a 3-
isocyanatopropyltriethoxysilane. The design of the different derivatives can be 
understood from a point of view of the preliminary in vitro cytotoxicity tests. Despite the 
high viabilities for Pluronic® F127 bismethacrylate, radicals initiated by a UV photo 
initiator can damage the cells in encapsulation applications. Since the final purpose is the 
simultaneous plotting of a hydrogel with cells, initiator free systems has been developed. 
These should allow mild polymerization conditions in combination with cells. Therefore, 
Pluronic® F127 bisthioacetate and bisacrylate were developed to allow different cross-
linking strategies via a Michael type reaction. Since Pluronic® F127 bisacrylate shows low 
viabilities in the cytotoxicity tests, a bisacrylamide derivative was synthesized (via the 
bisamine) with significantly higher cell viabilities. A final initiator-free system is obtained 
with Pluronic® F127 3-isocyanatopropyltriethoxysilane, which can be cross-linked after 
hydrolysis of the ethoxy groups at physiological temperature. The long reaction times for 
cross-linking under physiological temperature however make these systems unsuitable. 
All derivatives were characterized by FTIR and 1H-NMR.  
VIII.3. Physico-chemical evaluation of Pluronic® F127 
macromonomers. 
The physical properties of the hydrogels are inherently connected with the design of a 
scaffold. The physical gelation must be retained after modification to be able to process 
the hydrogel via the bioplotter technology. In the first part, the influence of the chemical 
modification of Pluronic® on the micelle properties is studied. Changing the end group to 
an apolar function will decrease the cloud point. It can be concluded that the Pluronic® 
F127 bismethacrylate derivative (BMA) has a cloud point at a lower temperature 
compared to Pluronic® F127. The thermodynamic parameters (∆H°, ∆S° and ∆G°) were 
obtained by determining the critical micelle temperature (CMT). The thermodynamic 
parameters are not significantly different from each other between a Pluronic® F127 and 
the BMA derivate. Information about the dimensions of the micelles is obtained by 
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dynamic light scattering measurements (DLS). Measurements show that the chemical 
modification of the hydroxyl groups does not result in a significant increase of the micelle 
diameter. Even after the modification, the micelles occur in a monomodal distribution 
with an average value of the micelle size of 21 nm ± 1. They have a comparable 
maximum and have no significant difference in polydispersity index. The micelle behavior 
was only studied for the BMA derivative. The gelation behavior in the next step was 
studied for all the developed derivatives, since it is an important parameter in the final 
application. Gelation properties are studied via oscillation reology, differential scanning 
calorimetry (DSC) and the tube inversion method. It is concluded that a chemical 
modification of the end group leads to an increase in the gelation temperature for all the 
derivatives.  
Oscillation rheology tests have shown an increase of the gelling temperature of 3 to 4 
degrees Celsius for Pluronic® F127 BMA. Moreover, the strength of the gels is reduced 
compared to Pluronic® F127. Relying on the sol-gel-sol phase diagrams for Pluronic® 
F127 and BMA, a sharp reduction in the gel-sol transition temperature was observed in 
addition to an increase in the sol-gel temperature. The chemical modification of the 
hydroxyl end groups causes a reduction in the thermal stability of the physical hydrogels 
and causes a reduction of the gel area in the phase diagram. The gelation under 
physiological conditions are retained for all derivatives. The addition of a sodium chloride 
solution results in a reduction of the gelation temperature and an increase in gel 
strength. 
VIII.4. Development and characterization of covalently cross-
linked Pluronic® F127 hydrogels. 
Irgacure® 2959 can be used as a photo initiator for the UV-initiated radical cross-linking 
reaction for Pluronic® F127 BMA in high gel fractions. The thermo responsive properties 
are maintained after cross-linking. This can be confirmed by the swelling behavior of the 
hydrogel. At 20 °C a hydrogel will absorb more water than at 37 °C and at equilibrium it 
will be 30% higher for a cross linked 30% (g/g) Pluronic® F127 BMA. The equilibrium 
swelling degree drops from 780% ± 10% to 250% ± 15% for a 30% (g / g) Pluronic® 
F127 BMA if the temperature increases from 2 °C to 60 °C. For transplantation purposes, 
the material must allow a rapid diffusion of nutrients and wastes, as well as for any 
major metabolic product. 
Therefore, the gels were tested for the controlled release of macromolecules such as 
bovine serum albumin and FITC dextran. The kinetics are driven by the cross linking 
density and the molecular weight. Two different molecular weights of FITC dextran were 
investigated as a model; FD40 and FD260. The dextran FD40 exhibits a “burst-release” 
diffusion pattern, while the dextran FD260 release is delayed from a 30% (w/g) Pluronic® 
F127 BMA hydrogel. As a model for the release of proteins from hydrogel matrices, 
bovine serum albumin (BSA) was selected. It was concluded that a lower polymer 
concentration of Pluronic® F127 BMA results to a faster cumulative release of BSA 
depening on the incubation time. The presence of an ester-containing reaction partner 
renders the hydrogel susceptible to hydrolytic degradation. The equilibrium swelling is 
inversely dependent on the cross linking density, as soon as degradtion continues and 
the ester bond hydrolyzes, the cross linking density will decrease and as a result, the 
equilibrium swelling will increase.
The free radicals created by the UV photo-initiator process can be toxic. An alternative 
method has been chosen to develop initiator free cross-linking systems. An alternative 
way is by a Michael reaction. Despite the fact that Pluronic® F127 bisthioacetate can be 
fully deprotected in DMEM, no consistent hydrogels are obtained after mixing with a 
commercial acrylic cross linker. An alternative Michael route was investigated whereby 
Pluronic® F127 bisacrylate is combined with a commercial thiol cross linker, followed by 
an emulsification step. Consistent hydrogels are obtained with a high gel fraction. The 
Michael addition reaction is catalyzed in a slightly basic environment and proceeds 
without the addition of a radical initiator. As a result, cross-linking with cell encapsulation 
can be performed under mild conditions. Compared to the methacrylate-based systems, 
hydrogels with much larger sizes (10 cm dimensions) can be obtained with thiol-acrylate 
monomers. 
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Another initiator free cross-linking system uses the 3-isocyanatopropyltriethoxysilane 
derivative of Pluronic® F127. The siloxane groups can undergo an acid or base catalyzed 
hydrolysis. The reactive silanol groups formed can polymerize by a polycondensation 
reaction and create a hydrogel. The long reaction times at physiological temperature (20 
days) are a major disadvantage and makes it unsuitable for the final application. 
An important aspect of the developed hydrogel materials is the mechanical behaviour. 
The evaluation of this property was done by texturometric evaluations. It can be 
concluded that hydrogels obtained from macro monomers with a singular terminal 
functionality (the acrylate and methacrylate derivative) have a lower compression 
modulus compared to those with a multiple functionality (acrylate-tetrathiol and IPTS). 
 




Hydrophilic surfaces exhibit low adsorption of serum protein and low interaction with cells 
(370, 372). To address these issues, ECM mimetic structures have been developed. 
Dopamine is a universal and simple surface modification strategy. Dopamine can be used 
as a simple one-step surface coating and can undergo self-polymerization in alkaline and 
aerobic conditions to produce an adherent poly(dopamine) layer on many substrates 
(407-408). A methacrylamide derivative of dopamine (DAMA) was successfully 
synthesized and was deposited on a model substrate by dip coating. In this way, double 
bonds are introduced on the surface that allows further functionalization. 
The failure in clinical applications can often be related to thrombosis and stenosis due to 
a lack of hemocompatibility (482). To mimic a bio membrane surface and to resist non-
specific protein adsorption, a polymerizable phosphorylcholine derivative was 
synthesized, using a five step synthesis procedure; the 2-methacryloyloxyethyl 
phosphorylcholine (MPC). In a first step, dip coating will deposit a layer dopamine 
methacrylamide on a surface. Subsequently, the carbon-carbon double bonds can be 
copolymerized with MPC. 
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An alternative way to immobilize MPC on  poly(Pluronic® F127 BMA) was obtained via a 
graft polymerization (grafting-from) with benzophenone. A longer UV irradiation period 
and a higher amount of adsorbed benzophenone causes a higher concentration of grafted 
poly (MPC). Pluronic® F127 can also be randomly copolymerized with MPC by a free 
radical polymerization.  
The hydrogels were preliminary tested for their in vitro biological behaviour. It was 
concluded that a chemical modification of Pluronic® F127 only results in a significant 
difference in cytotoxicity after 24 hours for MC3T3 cells, with the exception of the 
bisacrylate derivate (low cell viabilities). The cell viability studies have shown that 
Pluronic® F127 can affect the biological membrane structure. As a result, the use of 
membrane stabilizing additives is recommended. 
VIII.6. Production of 3D scaffolds by using the bioplotter 
technology. 
 
By using the bioplotter technology, Pluronic® F127 BMA scaffolds can be obtained with 
perfect, interconnected, porous and cross-linked properties. A bioplotter from SysEng 
was used, whereby a structure was built up in an X-Y-Z grid. Reproducible scaffolds have 
been obtained according to a layer-by-layer deposition of hydrogel struts. The pore size 
varied between 250 and 750 micrometers and the strut diameter between 102 and 406 
micrometers. A theoretical, mathematical model for the strut diameter, flow rate and 
porosity was linked to experimentally obtained values. An alternative polymer processing 
methodology that was applied includes electrospinning. By applying this method, 
Pluronic® F127 di-IPTS was successfully deposited on decellularized heart tissue. 
 
VIII.7. Conclusions & future perspectives. 
 
Despite the beneficial properties and excellent potential of Pluronic® F127 hydrogels for 
soft tissue regeneration, different challenges must be met. The formation of networks 
under physiological conditions in direct contact with cells and biological molecules is 
 - 240 -  
promising. A combined use with multipotent stem cells that can differentiate into 
different cell types can make an innovative contribution in this research. The genotoxicity 
of the materials must be investigated to verify the gene expression pattern of the cells as 
a function of time. In addition, the main properties of a scaffold such as: swelling, 
mechanical properties, degradation and diffusion are related to the cross-linked structure 
of the hydrogel. An important contribution of synthetic hydrogels is the fact that different 
types of chemistry can be incorporated into the network. A change in the macro 
monomer concentration in solution or in the functionality of the macro monomer will 
determine the final gel structure and degradation. Moreover, degradation can be 
controlled by incorporating hydrolytically or enzymatically labile segments into the 
hydrogel or by combination with natural biopolymers that are sensitive to enzymatic 
degradation.   
In addition commercial feasibility and up scaling must be considered. To scale up the 
production of the most promising Pluronic® F127 bisacrylamide, the tosylation and 
amination step must be further optimized. Reaction times must be shortened to make 
the synthesis economically viable. It must be taken into account that scaffolds in 
combination with cells and growth factors are difficult to preserve due to their viability 
and stability. This aspect makes it advisable to produce scaffolds on demand.  
Encapsulating cells in a biodegradable hydrogel opens up many future perspectives, 
including a simple operation where cells can be easily mixed into the solution prior to 
gelation. This ensures a uniform distribution of the cells throughout the structure, as well 
as a highly hydrated tissue-like environment and the ability to develop in vivo.  
The sensitivity of hydrogels to conventional sterilization methods remains an important 
point of attention. It is crucial that a biomaterial is resistant to efficient sterilization to get 
regulatory approval and to proceed safely to clinical trials. One possibility is to use 
gamma rays, which is very efficient but can be harmful to growth factors. A more 
appropriate method is to use ethylene oxide gas or an antibacterial filter. The impact of 
the sterilization methods on the intrinsic properties of the systems has not been 
adequately studied and further research is recommended.  
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The key parameters that have been developed in this work for plotting a Pluronic® 
solution should be tested with encapsulated cells. This may precede the incorporation of 
extracellular matrix mimetic structures such as MPC. The electrospinning of Pluronic® 
F127 di-IPTS can be used for micro-encapsulation or as a coating in medical applications.  
The clinical trials concerning drug delivery systems and as a pharmaceutical ingredient 
illustrate the broad interest of innovative Pluronic® formulations. Such chemical and 
biological versatility suggests fundamental advances in the research of Pluronic® hydrogel 
as a clinical material for tissue engineering.  
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De chemische producten worden als dusdanig gebruikt indien er geen verdere 
specificaties vermeld worden: 
• Pluronic F127 (MW = 12.700 g/mol PEO100-PPO65-PEO100) werd ons geschonken 
door BASF coöperation (Duitsland) en van water ontdaan door een azeotrope 
Dean-Stark destillatie met tolueen. 
• Bovine Serum Albumine (Sigma) en FITC dextraan met gemiddeld moleculair 
gewicht van 38260 en 260000 (Sigma-Aldrich) worden gebruikt voor de 
vrijstellingsstudies. Commassie Briljant Blue G-250 (Acros) was de basisgrondstof 
van het Bradford-reagens ter bepaling van de BSA concentratie. 
• Fenothiazine werd besteld bij Sigma-Aldrich 
• Hydroxy-1-[4-(2-hydroxyethoxy)phenyl]-2-methyl-1-propanone (Irgacure 2959) 
werd ons geschonken door Ciba Speciality Chemicals N.V. (Groot-Bijgaarden, 
België) 
• Anhydrisch trimethylamine (TMA) (99%) werd gekocht als een gas bij Sigma 
Aldrich en gebruikt voor reactie door een kaliumhydroxide trap voor het 
verwijderen van resterende hoeveelheden water.  
• Kaliumpersulfaat (KPS) en 2,2’-azobis(isobutyronitrile) (AIBN) worden gedroogd 
door conventionele droogtechnieken.  
• Fosfortrichloride, propyleenglycol, 2-hydroxyethyl methacrylate (HEMA) en butyl 
methacrylaat (BMA) worden opgezuiverd door destillatie.  
• De hydrogeloplossingen worden bereid met water van Millipore MilliQ 
zuiveringssysteem met een geleidbaarheid van 10-18 S.cm-1. 
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IX.2. Overzicht van methoden. 
 
• 1H en 13C NMR analyses worden uitgevoerd met behulp van een Bruker 300 MHz 
of Bruker 500 MHz spectrometer. De signalen van de gebruikte solventen voor de 
preparatie van een NMR staal worden als interne standaard gebruikt. 
• Transmissie FTIR spectra worden bekomen met een Bio-Rad 575C spectrometer 
• Gelpermeatiechromatografie (GPC) analyse geeft informatie over de moleculaire 
gewichtsverdeling. Hiervoor wordt gebruikt gemaakt van een GPC systeem van 
Waters (510) in combinatie met een PIgel 5 µm Mixed-C kolom, ten opzichte van 
polystyreen standaarden met THF als mobiele fase. Er wordt een flow van 1 
ml/min gebruikt. Het gemiddeld moleculair gewicht en polydispersiteit (Mw/Mn) 
worden bepaald door GPC (Differential Separations Module Waters 2690 met een 
refractometer detector Waters en Millenium Chromatografie Manager), voor de 
standaarden maakt men gebruik van polystyreen, met gewichten tussen de 472 
en 360.000 Daltons.  
• Dynamic Light Scattering metingen worden uitgevoerd met een Malvern 4800 
photon correlation spectrometer (PCS) uitgerust met een luchtgekoelde Ar-laser 
(488 nm). Deze LS is eveneens uitgevoerd met een thermostatisch bad dat 
metingen bij hogere temperaturen eveneens toelaat. 
• Mechanische testen zoals het bepalen van een compressiemodulus en het 
uitvoeren van een ‘Texture Profile Analysis’ worden bekomen met behulp van een 
Lloyd TA500 Texture Analyser met een load cell van 10 N. 
• Differential Scanning calorimetry (DSC) scans worden verkregen met een MDSC 
2920 (TA instruments). 
• UV-absorptie metingen worden bekomen met een UV-Uvikon 810 
spectrofotometer (Kontron Instruments, AG Zurich, Switzerland). 
• Fluorescentie metingen voor de vrijstelling van FTIC-dextraan worden uitgevoerd 
met een Spectral Fluorometer SFM25 (Kontron Instruments). 
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• Reologische parameters worden zowel via oscillatie als flow-reologie worden 
bekomen met behulp van een Anton Paar MCR 301, uitgerust met een EXFO 
novacure 2000 UV-lichtbron (max. vermogen: 20 W/cm²). 
• UV-irradiatie voor de vernetting van de hydrogelen wordt uitgevoerd met een 
LWUV lamp (365 nm, intensiteit 5mW/cm²), High Performance Transilluminator 
(UVP, Inc). 
• HPLC analyse wordt uitgevoerd met een Kontron HPLC pomp 420. De detectie 
gebeurde via een UV HPLC detector type 432 (Kontron Instruments). 
• Elektrospinning wordt uitgevoerd met een in huis ontworpen opstelling.  
• 3D printing wordt uitgevoerd met een bioplotter van SysEng. 
• Statistische analyse wordt uitgevoerd bij het vergelijken van stalen en condities. 
Significante verschillen worden geïdentificeerd door middel van de student t-test 
met een confidentie interval van 95%. Excel wordt gebruikt als statistische 
software en twee waarden worden beschouwd als significant verschillend indien 
p<0.05.  
IX.3. Synthese en karakterisatie van de Pluronic® 
macromonomeren. 
 
IX.3.1. Synthese van Pluronic® F127 bismethacrylaat. 
 
Pluronic® F127 (250 g, 19.7 mmol) wordt gedroogd in een Dean & Stark droogopstelling 
door een azeotrope destillatie met 500 ml tolueen gedurende 4 uur. De tolueen wordt 
verwijderd aan de rotavapor en de Pluronic F127 wordt heropgelost in 2,5 l droge 
dichloormethaan. Hieraan voegt men droge triethylamine (22 ml, 158 mmol) toe. 
Vervolgens voegt men 4-tert-butylcatechol (33 mg, 0.197 mmol) toe als 
radicaalinhibitor, waarna men druppelsgewijs gedistilleerde methacryloylchloride (15.4 
ml, 158 mmol) toevoegt (± 1 druppel/5 sec). De reactie wordt uitgevoerd onder stikstof 
atmosfeer. Na toevoegen laat men de reactie reageren gedurende 18 uur. Het solvent 
wordt verwijderd aan een rotavapor. Het residu wordt heropgelost in tolueen, waardoor 
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de triethylammoniumhydrochloride zouten neerslaan. Deze zouten worden afgefilterd 
over celite. Het residu wordt geprecipiteerd in een koud mengsel van 2 l 
diethylether/pentaan. Het bekomen precipitaat wordt afgefilterd en gedroogd aan een 
oliepomp. Men bekomt de Pluronic® F127 bismethacrylaat (BMA) als een wit product 
(215 g, opbrengstrendement: 84.8%, functionalisatierendement: 85.1%). 
 
IX.3.2. Synthese van Pluronic® F127 bistosylaat. 
 
Droge Pluronic F127 (50 g, 3.94 mmol) wordt opgelost in 250 ml tolueen. Men voegt 
triethylamine (5.48 ml, 28.3 mmol), DMAP (240 mg, 1.96 mmol) en 
p.tolueensulfonylchloride toe (7.51 g, 39.40 mmol). Men laat de oplossing reageren 
gedurende 7 dagen bij kamertemperatuur onder magnetisch roeren. Men filtreert de 
gevormde zouten af over celite. Men voegt vervolgens 500 ml chloroform toe en wast de 
organische fase met gedemineraliseerd water (3 x 100 ml, pH = 5.0, verzadigd met 
NaCl). De organische fase wordt gedroogd met MgSO4 en wordt nadien ingedampt aan de 
rotavapor. Men lost het bekomen product op in een weinige hoeveelheid dichloormethaan 
en precipiteert in een overmaat Et2O/ hexaan (5:1). Men filtreert het bekomen product af 
en spoelt na met droge ether en men laat het bekomen product overnacht drogen aan 
een oliepomp. Men bekomt de Pluronic® F127 bistosylaat als een wit product (27 gr, 
opbrengstrendement: 52.6%, functionalisatierendement: 92.8%).  
 
IX.3.3. Synthese van Pluronic® F127 bisamine. 
 
Pluronic F127 bistosylaat (5 g, 0.383 mmol) wordt opgelost in 50 ml MeOH (2.0 M NH3) 
onder magnetisch roeren bij kamertemperatuur. Men laat reageren gedurende 3 weken. 
Bij het reactiemengsel voegt men 50 ml water (verzadigd met NaCl) toe en Na2CO3 en 
roert het geheel tot oplossing. Vervolgens wordt er driemaal geëxtraheerd met CHCl3 (3 
x 50 ml). De gecombineerde organische fasen wordt gedroogd over MgSO4. Het filtraat 
wordt vervolgens ingedampt, heropgelost in een weinig dichloormethaan en 
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geprecipiteerd in een overmaat diethylether/pentaan (5:1). Men filtreert het product af 
laat het overnacht drogen aan een oliepomp. Men bekomt het Pluronic® F127 bisamine 
als een wit product (4.5 g, opbrengstrendement: 92.1%, functionalisatierendement: 99.2 
%) 
IX.3.4. Synthese van Pluronic® F127 bisacrylamide.  
 
 
Droge Pluronic F127 (10 g, 0.785 mmol) bisamine word opgelost 100 ml droge 
dichloormethaan. Hieraan voegt men droge triethylamine (0.273 ml, 1.96 mmol) toe. 
Vervolgens voegt men 4-tert-butylcatechol (13 mg, 0.0785 mmol) toe, waarna me 
druppelsgewijs acryloylchlride (510 µl, 6.28 mmol) toevoegt (± 1 druppel/5 sec). De 
reactie wordt uitgevoerd onder stikstof atmosfeer gedurende 1 uur bij 
kamertemperatuur. Het solvent wordt verwijderd aan een rotavapor. Het residu wordt 
heropgelost in tolueen, waardoor de triethylammoniumhydrochloride zouten neerslaan. 
Deze zouten worden afgefilterd over celite. Het residu wordt geprecipiteerd in een koud 
mengsel van 250 ml diethylether/pentaan. Het bekomen precipitant wordt afgefilterd en 
gedroogd aan een oliepomp. Men bekomt het Pluronic® F127 bisacrylamide als een wit 
product (8.2 g, opbrengstrendement: 81.4%, functionalisatierendement: 95.8 %) 
IX.3.5. Synthese van Pluronic® F127 bisthiol. 
 
Droge Pluronic F127 (25 g, 1.97 mmol) wordt opgelost in 25 ml tolueen in een 
tweenekkolf en voorzien van een magnetische roerder en een Dean & Stark (vooraf 
gevuld met tolueen). De oplossing wordt opgewarmd tot 110°C in een oliebad. 
Mercaptaanzuur (820 µL, 11.81 mmol) en 4 druppels geconcentreerd zwavelzuur wordt 
aan de oplossing toegevoegd. Na 48 uur laat men de oplossing afkoelen en wordt het 
volume voor ¼ ingedampt en vervolgens 3 x geprecipiteerd in koude diethylether (3 x 
500 ml). De vaste fase wordt gescheiden door centrifugeren (25 min, n = 3800). Het 
bekomen product wordt overnacht gedroogd onder vacuüm. Men bekomt het Pluronic® 
F127 bisthiol als een wit product (8.2 g, opbrengstrendement: 32.6%, 
functionalisatierendement: 42.0 %) 
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IX.3.6. Synthese van Pluronic® F127 bisthioacetaat. 
 
Droge Pluronic F127 bistosylaat (27 gr, 2.13 mmol) wordt opgelost in 100 ml DMF in 
een ronde bodemkolf en het kaliumthioacetaat (0.709, 6.21 mmol) wordt toegevoegd. 
Men laat de oplossing reageren gedurende 2 dagen (kleuromslag van geel naar rood) 
onder magnetisch roeren. Het solvent wordt verwijderd aan een rotavapor en men voegt 
150 ml gedemineraliseerd water toe. De waterige fase wordt geëxtraheerd met 
chloroform (3 x 250 ml). De gecombineerde organische fase wordt gedroogd over MgSO4 
en het het solvent wordt vervolgens verwijderd aan een rotavapor. Het bekomen product  
wordt heropgelost in een weinig dichloormethaan en geprecipiteerd in een overmaat 
diethylether/pentaan (5:1). Men filtreert het product af, spoelt na met kleine 
hoeveelheden diethylether en overnacht drogen aan een oliepomp. Men bekomt het 
Pluronic® F127 bisthiacetaat als een wit product (11.5 gr, opbrengstrendement: 42.0%, 
functionalisatierendement: 100 %) 
IX.3.7. Synthese van Pluronic F127 di-IPTS 
 
 
Droge Pluronic F127 (25 g, 1.97 mmol) wordt afgewogen samen met (3-
isocyanatopropyl) triethoxysilaan (1.2 g, 4.85 mmol) en 2-ethyl-hexanoaat (0.08 g, 
0.247 mmol), dit laat men reageren bij 75 °C gedurende 1 uur onder mechanisch roeren 
en droge stikstofatomsfeer. Het bekomen product wordt opgelost in chloroform (30 ml) 
en vervolgens geprecipiteerd in petroleum ether 40-60° (400 ml) en gefilterd. Het 
bekomen Pluronic derivaat (F127 di-IPTS) wordt vervolgens meermaals gewassen met 
porties petroleum ether 40-60° (3 x 100 ml) en gedroogd in vacuum bij 
kamertemperatuur. Men bekomt het Pluronic® F127 di-IPTS als een wit product (24.5 gr, 
opbrengstrendement: 94.6%, functionalisatierendement: 92 %). 
 
IX.4. Fysico-chemische evaluatie van Pluronic® macromonomeren. 
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Alle Pluronic F127 oplossingen worden aangemaakt via de koude methode van 
Schmolka. Hiervoor wordt milliQ water in een ijsbad geplaatst. Vervolgens wordt F127 of 
een F127 derivaat traag toegevoegd bij constant roeren. Alle oplossingen worden 
aangemaakt volgens een gewicht/gewicht percentage. Na enkele uren roeren bij 0°C 
wordt het recipiënt in de koelkast geplaatst en laat men dit overnacht oplossen.  
 
IX.4.1. Studie van de miceleringseigenschappen van Pluronic F127. 
 
 
Om de CMC versus CMT curve op te stellen wordt de verstrooiingsintensiteit van een 
luchtgekoelde Ar-laser (488 nm) bepaald onder een hoek van 90° met behulp van een 
Malvern 4800 photon correlation spectrometer (PCS). Hiervoor wordt een diafragma 
opening van 150 µm gebruikt. Door thermostatisering van het waterbad waarin de 
polystyreen cuvetten geplaatst worden, kunnen temperatuursafhankelijke metingen 
uitgevoerd worden. Om stofpartikels te verwijderen wordt het water, gebruikt voor de 
polymeeroplossingen, gefilterd door een 0.45 µm PVPF spuitfilter (Alltech, Belgium). Er 
wordt gebruik gemaakt van tijdsafhankelijke metingen van de verstrooiingsintensiteit. Als 
hierin een evenwichtswaarde bereikt wordt, wordt de meting beëindigd.  
 
IX.4.2. Bepaling van de miceldiameter door DLS. 
 
De diameter van de micellen wordt bepaald aan de hand van DLS metingen onder een 
hoek van 90° en een diafragmaopening van 150 nm. Hiervoor worden 
copolymeeroplossingen bij 37°C gebracht en 3 maal gemeten en geanalyseerd via de 
CONTIN analysemethode. Voor het aanmaken van de polymeeroplossingen wordt 
gefiltreerd milliQ water gebruikt. Voor deze metingen worden 1% (g/g) oplossingen, 
bereid in gedemineraliseerd water, gefilterd door een 0.45 µm filter om het eventueel 
aanwezige stof te verwijderen.  
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IX.4.3. Bepaling van de geleringseigenschappen.  
 
IX.4.3.1. Bepaling van het visco-elastisch gedrag met oscillatiereologie. 
 
 
Het viscoelastisch gedrag van Pluronic F127 oplossingen (20, 25 en 30% (w/w)) in 
oplossingen worden uitgevoerd in gedemineraliseerd water bij een frequentie van 3 Hz. 
De oplossingen worden in hun geltoestand gemeten door het hele systeem te 
thermostatiseren bij fysiologische temperatuur (37°C). 
IX.4.3.2. Bepaling van de sol-gel transitie met behulp van reologie. 
 
De sol-gel transitie van geconcentreerde Pluronic F127 oplossingen (15-30% (w/w)) 
worden bepaald aan de hand van een Anton Paar MCR 301 reometer uitgerust met een 
PP25 (Plate-to-Plate) geometrie. De sol-gel overgang kan geïdentificeerd worden als het 
punt waar G’ en G’’ elkaar kruisen. Hiervoor worden G’ en G’’ gemeten in functie van de 
temperatuur (opwarmsnelheid: 2°C/min, 2-60°C). De instellingen voor deze metingen 
worden door frequentieafhankelijke en vervormingsafhankelijke metingen uitgevoerd. 
Uiteindelijk worden de vaste parameters voor de vervormingshoek, frequentie, 
tussenruimte en normal force als volgt gekozen: 0.05 mrad, 3 Hz, 300 µm en 0N. 
IX.4.3.3. Bepaling van de sol-gel transitie via DSC. 
 
Het endotherme signaal van de thermoresponsieve PPO-aggregatie wordt bestudeerd 
met behulp van DSC onder heliumatmosfeer. Hiervoor wordt ±10 mg van de copolymeer 
oplossingen bemonsterd in hermetisch aluminium DSC pannetjes geschikt voor 
vloeistoffen. Deze stalen ondergaan een enkelvoudig temperatuursprogramma van 0°C 
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IX.4.3.4. Bepaling van de gel-sol transitie via de ‘Tube Innversion Method’. 
 
Voor deze test wordt telkens 0.5 g gekoelde (in de sol-toestand) polymeeroplossing in 
kleine polymerisatiebuisjes (±5 ml) aangebracht. Vervolgens wordt de nek van de 
polymerisatiebuisjes dichtgesmolten met behulp van een gasbrander. Deze buisjes 
worden opgesteld in een dubbelwandig waterbad, waarvan de buitenste mantel 
aangesloten wordt op een een thermostaat/cryostaatbad. De gel-sol temperatuur wordt 
op deze manier gedefinieerd als de temperatuur waarbij de polymeeroplossing vloeit bij 
omdraaien van het buisje. Hiervoor wordt er eerst gebruik gemaakt van 
temperatuursverhogingen van 5°C. Indien de fasentransitie bereikt wordt, wordt 
hetzelfde experiment herhaald, gebruik makend van een temperatuursinterval van 1°C, 
zodat er een grotere nauwkeurigheid bekomen wordt. Tussen de 
temperatuursverhogingen wordt telkens 30 min. gewacht alvorens het buisje om te 
keren. 
 
IX.5. Ontwikkeling en karakterisatie van covalent vernette 
Pluronic® F127 hydrogelen. 
 
IX.5.1. Productie van vernette hydrogelen. 
 
Om de hydrogelen te vernetten wordt de foto-initiator Irgacure 2959 oplossing 
toegevoegd aan de copolymeeroplossing. Dit gebeurt volgens een 1.0 mol% verhouding 
ten opzichte van de aanwezige dubbele bindingen in oplossing. Omdat de concentratie 
Irgacure 2959 erg laag is, gecombineerd met de slechte oplosbaarheid ervan in water, 
wordt het vanuit een stockoplossing (8 mg/ml water toegevoegd). Het volume van de 
initiatoroplossing die wordt toegevoegd, wordt in rekening gebracht bij het oplossen van 
het copolymeer in water. Alle initiator bevattende oplossingen worden afgeschermd van 
het daglicht tot UV bestraling plaatsvindt. Voor fotopolymerisatie worden de 
precursoroplossingen gekoeld in een ijsbad en met behulp van een injectiespuit met 
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naald geïnjecteerd in een mal bestaande uit twee glazen platen gescheiden door een 1 
mm dikke siliconen spacer (zie Figuur IX.5.1). Deze mal wordt vervolgens tussen twee 
High Performance Transilluminators gelegd met een lichtintensiteit van 5 mW/cm² en een 
golflengte van 365 nm (via filter). 
Figuur IX.5.1 - Mal voor de bereiding van 1 mm dikke hydrogelfilmen. 
IX.5.2. Bepaling van de gelfractie en de zwellingsgraad van de vernette 
hydrogelen.
Om de evenwichtszwellingsgraad te bepalen worden de hydrogelen na drogen 
geïncubeerd bij 37°C in een overmaat water en wordt op regelmatige tijdstippen de 









=   [VIII.1] 
Waarin Wzw en Wd respectievelijk het gewicht voorstellen van het gezwollen en 
gedroogde monster. Om de oplosbare fractie te scheiden van de onoplosbare worden de 
hydrogelstalen eerst gedroogd onder vacuüm tot een constant gewicht, waarna ze 48 uur 
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geëxtraheerd wordden via een Soxhlet opstelling met CH2Cl2 als solvent. Vervolgens 
worden de stalen opnieuw gedroogd waarna de gelfractie kan bepaald worden. Deze 









Gelfractie =      [VIII.2] 
 
Met  1dW : het gewicht van de droge hydrogel na extractie 
0
dW : het gewicht van de droge hydrogel voor extractie 
De gelfractie kan overschat worden door opname van zouten in de hydrogel. 
 
IX.5.3. ‘Texture Profile Analysis’ (TPA) en de bepaling van de 
compressiemodulus via texturometrie. 
 
 
De hydrogelstalen (Ø 3 cm, 1 mm dik) worden aangebracht in het midden van de vlakke 
onderplaat met ronde uitsnijding (Ø 20 mm). De hydrogelen worden op de plaat 
gefixeerd door een tweede plaat met gecentreerde opening (Ø 20 mm) boven op de 
hydrogelen aan te brengen. De metingen worden bij 20°C en in drievoud uitgevoerd. 
De hydrogel wordt tweemaal met een cilindrische probe (diameter 3 mm) ingedrukt over 
een afstand van 3 mm met een snelheid van 20 mm/min. 
De compressiemoduli worden bekomen door een eenmalige compressie van 20% uit te 
voeren met dezelfde probe met een vlakke onderste plaat zonder uitsnijding. De 
compressiemodulus wordt afgeleid uit de helling van het initieel lineair verband van de 
kracht in functie van de indrukking. De instrumentparameters van de TPA analyse zijn als 
volg: test speed: 20 mm/min, trigger: 0.01 N, sample compressed by: 25%, 
temperature: 37°C. Voor de vermoeidheidstesten worden parameters ingesteld als volgt: 
test speed: 20 mm/min, trigger, 0.01 N, limit: 500 micron, number of cycles: 20. 
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IX.5.4. Reologische analyse van de vernette hydrogelen. 
 
De opslagmodulus van de vernette hydrogelschijfjes wordt bepaald met behulp van een 
tijdsafhankelijke oscillatiereologie bij 25°C op een Anton Paar MCR 301 reometer. 
Hiervoor wordt er een plate-to-plate geometrie gebruikt met een diameter vegelijkbaar 
met de hydrogeldiameter. De tussenruimte wordt vastgelegd op 900 µm, de frequentie 
op 1 Hz en de vervorming op 1%. 
 
IX.5.5. In situ evaluatie van de vernettingsreactie met behulp van foto-
reologie. 
 
De fotovernettingsreactie wordt online gevolgd met behulp van de Anton Paar MCR 301 
reometer. De parameters voor de oscillatiemetingen zijn identiek zoals deze beschreven 
worden in paragraaf IX.5.4. In plaats van de PP50 geometrie wordt er gebruik gemaakt 
van de PP25 en de parallelle bodemplaat wordt vervangen door de UV-optie, die voorzien 
is van een glazen plaat waaronder een optische kabel (doorsnede 1 cm) gemonteerd kan 
worden. De optische vezelkabel is op zijn beurt verbonden met een ‘EXFO Novacure 2100 
spot cure system’ die ingesteld wordt op een belichtingstijd van 5 minuten en een 
intensiteit van λ=10 W/cm². Om de vernettingskinetiek te volgen worden 4 oplssingen 
van 10 to 30% (g/g) F127 BMA bestraald terwijl G’ tijdsafhankelijk geregistreerd wordt. 
Er wordt steeds een Irgacure 2959 concentratie van 0.01% (g/g) gebruikt. Deze 
experimenten worden isotherm bij 37°C uitgevoerd. 
Om de invloed van de fysische gelering op de efficiëntie van de vernettingsreactie na te 
gaan worden twee experimenten uitgevoerd zoals beschreven in paragraaf IX.6.3 met 
het verschil dat ze niet isotherm uitgevoerd worden. Telkens wordt gebruik gemaakt van 
een 25% (g/g) F127 BMA oplossing die 0.01% (g/g) Irgacure 2959 bevat. Bij een eerste 
experiment wordt de oplossing bestraald met UV licht in de sol toestand, bij een tweede 
experiment gebeurt dit in de gel toestand. Praktisch ziet het temperatuursprogramma er 
als volgt uit: gap: 300 µm, frequentie: 3 Hz, deformatiehoek (gekozen op basis van 
bepaling lineair visco-elastisch gebied): 0.05 mrad; experiment 1: constant 
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tijdsafhankelijk signaal bij 7 °C, fysische gelering door een temperatuursverhoging met 
2°C/min tot 37°C, isotherm tot plateauwaarde, 5 min UV irradiatie, tijdsafhankelijke 
meting tot plateauwaarde. 
 
IX.5.6. Opstellen van het temperatuursafhankelijk zwellingsdiagramma 
van Pluronic® F127 BMA. 
 
Het fasendiagramma van vernette hydrogelen kan opgesteld worden door middel van het 
opstellen van zwelisothermen bij verschillende temperaturen in gedestilleerd water. 
Alvorens deze test wordt uitgevoerd, wordt de oplosbare fractie uit de hydrogelen 
verwijderd zoals beschreven in paragraaf (bepaling van de gelfractie en zwellingsgraad 
van de covalente hydrogelen). Dit om neveneffecten bij overmatige zwelling door 
aanwezigheid van de oplosbare fractie te vermijden. De zwellingsgraad kan omgerekend 
worden naar de gewichtsfractie polymeer in de gelen. Deze data worden gebruikt voor 
het opstellen van het fasendiagramma. 
IX.5.7. Ellman’s methode voor de kwantitatieve bepaling van vrije thiolen. 
 
 
De buffer met pH 7.0 bevat 100 mM NaH2PO4 (MM = 119.98 g/mol, 3.0 gr) en 0.2 mM 
EDTA (MM = 372.24 g/mol, 18.6 mg), deze wordt aangepast tot pH 7.0 met NaOH. De 
buffer met pH 8.2 bevat 100 mM boorzuur (MM = 61.83 g/mol, 1.55 gr) en 0.2 mM EDTA 
(MM = 372.24 g/mol, 18.6 mg) aangepast tot pH 8.2 met NaOH.Voor het aanmaken van 
de PBS buffer (1 L) lost men volgende producten toe: NaCl (8.0 gr), KCl (0.20 gr), 
Na2HPO4 (1.44 gr), KH2PO4 (0.24 gr), H2O (800 ml). Men past de pH aan net NaOH tot pH 
7.4 en voegt het geheel aan tot 1L. 
De stokoplossing van het Ellmans reagens (5,5’-dithiobis(2-nitrobenzoëzuur), CTNB), (10 
mM CTNB, ± 10 mM cystamine) wordt bereid door het suspenderen van 77.1 mg DTNB (± 
56.3 mg cystamine dihydrochloride) in 25 ml buffer (pH 7.0). De pH wordt aangepast tot 
7.0 tot alle DTNB opgelost is. De porties van alle reagentia worden onmiddellijk 
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ingevroren bij -25°C. Het Ellman/cystamine mengsel kan niet langer gebruikt worden dan 
2 uur bij kamertemperatuur.  
IX.5.8. Bepalen van de statische contacthoeken op de hydrogelen. 
 
Statische contacthoekmetingen worden uitgevoerd met behulp van een OCA 20 
instrument van Dataphysics (Benelux Scientific), uitgerust met een Hamilton spuit (500 
µl). Voor elk van de metingen wordt 1 µl dubbel gedestilleerd water op het 
hydrogeloppervlak gebracht. De substraten worden bekomen door spincoating (5000 
rpm, 120 sec, 100 µL) met een oplossing van 5% (g/v) van de hydrogel.  
IX.5.9. FITC dextraan vrijstelling. 
 
De vrijstelling van FITC dextraan uit de hydrogelen wordt bestudeerd uit de schijfvormige 
hydrogelen van F127 BMA (1 mm dik, diameter 9 mm). Deze hydrogelen worden bereid 
analoog aan de procedure beschreven in paragraaf (aanmaken van vernette hydrogelen), 
met dat verschil dat in de plaats van zuiver water milliQ water, een 1% (g/g) oplossing 
FITC dextraan wordt gebruikt en dat de belichtingsduur geminimaliseerd (5 min) wordt 
om ‘photobleaching’ van de FITC groepen te vermijden. Twee verschillende dextranen 
worden gebruikt voor deze studie, gekarakteriseerd door een moleculair gewicht van 
38.260 (FD 40) en 260.000 (FD 260). De vrijstellingsstudie wordt in drievoud uitgevoerd 
in 50 ml fosfaatbuffer bij 37°C in een schudbad. Op vooraf bepaalde tijdstippen wordt 1 
ml bemonsterd en steeds vervangen door verse fosfaatbuffer (37°C). 
De hoeveelheid FITC dextraan wordt bepaald met fluorescentiespectroscopie bij 495 nm 
en 505 nm als excitatie- en emissiegolflengte. De fluormeter wordt gekalibreerd met UV 
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IX.5.10. Vrijstelling van BSA. 
 
Hydrogelen worden bereid uitgaande van F127 BMA. Deze polymeren worden opgelost in 
0.9% (g/v) NaCl waaraan BSA wordt toegevoegd uit een stockoplossing van 10% (g/g) 
BSA in 0.9% (g/v) NaCl tot een uiteindelijke concentratie van 0.1% (g/g) is bereikt. 1 
mol% Irgacure 2959 (stockoplossing: 8 mg/ml = 35.71 mM) wordt toegevoegd onder 
constant roeren in een ijsbad. De oplossingen worden via een spuit en injectienaald in 
een mal aangebracht met een dikte van 1 mm en diameter van 14 mm (gemiddeld 
gewicht: 317.5 ± 23.6 mg). Deze mallen worden gedurende 10’ belicht met een High 
Performance Transilluminator met een golflengte van 365 nm. 
De vrijstelling wordt bewerktstelligd door de incubatie van de gelen in 10 ml aseptisch 
(0.01% NaN3) fosfaatbuffer bij 37°C in een schudtoestel (45 tpm; Julabo incubator SW 
21). Monsters van 1 ml worden op vooropgestelde tijdstippen genomen en vervangen 
door verse fosfaatbuffer (37°C). De concentratie BSA in het supernatans wordt bepaald 
met de Bradford test. Deze calorimetrische methode wordt gebruikt voor de bepaling van 
de totaalconcentratie van proteïnen in oplossing. Het Bradford reagens wordt bereid door 
het oplossen van 50 mg Comassie Blue G 250 in 25 ml ethanol en 50 ml 85% H3PO4. 
Deze oplossing wordt vervolgens aangelengd tot 500 ml met gedeïoniseerd water. Na 
bereiding wordt de oplossing afgeschermd van het licht met behulp van aluminiumfolie. 
Gezien de onstabiliteit van het mengsel wordt het voor elk meetpunt opnieuw 
aangemaakt en gekalibreerd met BSA in een concentratiegebied van 2.5-25 µg BSA/ml. 
Voor ieder gebruik wordt de oplossing eveneens gefiltreerd door een 0.22 µm filter 
(Whitman, Anatop). De bepaling van BSA in het supernatans wordt uitgevoerd met UV-
VIS spectroscopie. Voor deze metingen worden PS cuvetten waarin telkens 1 ml Bradford 
reagens wordt toegevoegd samen met 1 ml van het supernatans. Deze oplossing wordt 
10’ geïncubeerd bij kampertemperatuur, waarna de absorbantie wordt gemeten bij 595 
nm met fosfaatbuffer als blanco (Uvikon XL spectrophotometer, Bio-Tek Instruments). 
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IX.6. Ontwikkeling van extracellulaire matrix mimetische 
structuren. 
 
IX.6.1. Beschrijving van de atmosferische druk plasma opstelling. 
 
 
Twee circulaire koper elektroden (∅ = 4 cm) worden geplaatst in een cilindrische vat en 
de elektroden worden bedekt met een keramisch (Al2O3) plaat met een dikte van 0.7 
mm. De gasspatie tussen de twee keramische platen is 2.5 mm. De bovenste elektrode is 
aangesloten aan een AC spanningsbron met een frequentie van 50 kHz, de laagste  
elektrode met de aarde verbonden is met een weerstand van 50 Ω. De aangelegde 
spanning aan de elektroden wordt gemeten met een hoge spanningsprobe (Tektronix 
P6015A), waar de ontladingsspanning wordt verkregen door het meten van de spanning 
over de weerstand van 50 Ω. Deze weerstand kan vervangen worden door een capaciteit 
van 10 nF en de spanning over deze condenstor is proportioneel aan de lading die 
opgeslagen is op de elektroden. Voor het aanleggen van het plasma wordt er een 
hydrogelstaal op de onderste plaat gelegd. Na het plaatsen van het staal in de reactor zal 
de druk in de kamer verlaagd worden tot beneden 0.1 kPa, waarna het gevuld wordt met 
het werkgas tot een atmosferische druk. Tijdens het plasma proces zal er gas stromen 
tussen de twee platen. De hoofdstroom aan argon wordt gecontroleerd door een 
massastroom controller (MKS instruments, Nederland) en kan geregeld worden in het 
bereik van 0-10 slm (standaard liter per minuut).  
De contacthoekmetingen bij plasma behandelingen worden gemeten met een Krϋss Easy 
Drop optisch systeem (Krϋss GmbH, Duitsland). Dit systeem is uitgerust met een 
software die zeer nauwkeurig de druppelgrootte zal controleren. Het beeld van de 
druppel wordt vervolgens opgeslagen via een monochrome CCD camera die gebruik 
maakt van een PC gebaseerd dataverwerkingssysteem. Door het gebruik te maken van 
de computersoftware kan men automatisch de statische contacthoek berekenen. In dit 
werk maakt men gebruik van gedemineraliseerde waterdruppels van 2 µL als 
testvloeistof. De waarden van de statische contacthoeken worden bekomen door gebruik 
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te maken van de Laplace-Young curve en zijn de gemiddelde waarde van acht gemeten 
waarden.  
 
IX.6.2. Synthese van dopamine methacrylamide.  
 
Men lost natrium boraat (10 g, 49.7 mmol)  en 4 gr natrium bicarbonaat (4g, 47.6 mmol) 
op in 100 ml water voor het bescherming dihydroxy benzeen functies. De waterige 
oplossing wordt ontgast met Ar gedurende 20 min. Men voegt het 3,4-
dihydroxyphenethylamine hydrochloride (5 g, 32.6 mmol) toe aan de oplossing. 
Vervolgens lost men het methacrylaatanhydride (4.7 ml, 31.7 mmol) op in 25 ml THF. 
Deze oplossing voegt men druppelsgewijs toe aan de waterige oplossing van het 3,4-
dihydroxyphenethylamine hydrochloride. De pH wordt gedurende reactie gecontroleerd. 
Om het reactiemegsel basisch te houden (pH > 8) voegt men druppelsgewijs een 1M 
NaOH oplossing toe. Men laat reageren gedurende 14 uur bij kamertemperatuur (met Ar 
bubbeling). Na reactie vormt er zich een witte slurrie. Men wast de bekomen oplossing 
tweemaal met ethylacetaat en het resterende product wordt afgefiltreerd. De bekomen 
oplossing wordt aangezuurd tot pH 2 met een 6M HCl oplossing. De organische fase 
extraheerd men 3 keer van de aangezuurde organische fase met 50 ml ethyl acetaat. De 
geëxtraheerde lichtbruine organische fase in de ethyl acetate wordt gedroogd over 
MgSO4. De bekomen oplossing wordt gereduceerd tot 25 ml aan de rotavapor. Aan de 
bekomen oplossing voegt men 250 ml hexaan toe onder stevig roeren. Men bekomt een 
lichtbruine, vaste stof. Het bekomen product lost men terug op in 20 ml ethylacetaat en 
precipiteert men in 300 ml hexaan. Het bekomen product wordt overnacht gedroogd. 
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IX.6.3. Depositie van dopamine methacrylamide op goud door dipcoating. 
 
 
Dopamine methacrylamide (22 mg, 0.1 mmol) en dopamine (3 mg, 0.02 mmol) en  
wordt opgelost in 10 ml Tris-HCl buffer (pH 8.5) De goudsubstraten (1x1 cm) worden 
ondergedommpeld in de oplossing. Na overnachtse coating bij kamertemperatuur wordt 
het substraat verwijderd en gereinigd met een overmaat water. Men laat drogen onder 
een argonstroom. 
Copolymerisatie met de vinyl getermineerde oppervlakken gaat door door het substraat 
terug onder te brengen in een ontgaste oplossing van dopamine methacrylamide van 
20mM en door het toevoegen van Irgacure 2959 als radicaalinitiator. Vervolgens plaatst 
men het staal onder een UV bron gedurende 30 min en reinigt men het staal met een 
overmaat water.  
IX.6.4. Synthese en karakterisatie van 2-(methacryloyloxy)ethyl 
fosforylcholine (PCM). 
 
Stap 1: synthese ven ethyleen chlorofosfiet 
Aan een oplossing vers gedistilleerd fosfor trichloride (100 g, 0.73 mol) in 
dichloormethaan (150 ml) wordt er traag het gedistilleerde ethyleen glycol toegevoegd 
(44.65 g, 0.72 mol) aan zo’n tempo dat de productie van het gas niet buitensporig is. Na 
volledige toevoeging wordt het mengsel geroerd bij kamertemperatuur gedurende 1 uur, 
vooraleer het solvent verwijderd wordt door destillatie bij atmosfeerdruk. Het residue 
wordt gedestilleerd onder verminderde druk en het chloride wordt gecollecteerd (44.43 g, 
48%). Distillatie gebied: 22 – 25°C/0.4 mm Hg; δH 4.25 (2H, m, CH2OP), 4.45 (2H, m, 
CH2OP) 
 
Stap 2: synthese van ethyleen diisopropylfosforamidiet  
Diisopropylamine (80 g, 0.79 mol) wordt toegevoegd in een druppelsgewijze manier over 
een periode van 2 uur aan een oplossing van ethyleen chlorofosfiet (20 g, 0.16 mol) in 
dichloormethaan (250 ml) bij -10 °C onder stikstofatmosfeer. Het reactiemengsel wordt 
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op kamertemperatuur gebracht en er wordt geroerd gedurende 16 uur. Het mengsel 
wordt gefiltreerd, ingedampt tot ≈150 ml, gekoeld in een ijsbad en dan herfilterd. Het 
volume wordt verder gereduceerd tot ≈75 ml, opnieuw gekoeld en gefilterd voor de 
meeste van de diisopropylammonium chloride te verwijderen. De resterende oplossing 
wordt gefractioneerd gedistilleerd onder verminderde druk en geeft de ester (28 g, 
93%), kp 44°C/0.15 mm Hg, δH (200 MHz; CDCl3) 1.2 (12H, d, J 6 Hz, 4 x Me), 3.45 
(2H, m, 2 x CH), 3.9 (2H, m, CH2OP), 4.1 (2H, m, CH2OP); m/z (CI) 192 (M + H
+) 
 
Stap 3: synthese van ethyleendioxy-2-(methacryloyloxy)ethoxyfosfine 
Aan een oplossing van 4,5-dichloorimidazol (7.16 g, 52 mmol) in acetonitrile (80 ml) 
wordt er een oplossing vn 2-hydroxyethyl methacrylaat (7.16 g, 52 mmol) onder een 
stikstofatmosfeer toegevoegd. Het fosforamidiet (10 g, 52 mmol) wordt dan toegevoegd 
aan het reactiemengsel en geroerd onder stikstofatmosfeer gedurende 40 min, 
vervolgens gefiltreerd over Celite voor het verwijderen van de geprecipiteerde vaste 
deeltjes, waaronder het diisopropylammonium dichloroimidazolide. Het solvent wordt 
verwijderd onder verminderde druk en levert het fosfiet op en wordt bewaard bij -15°C.  
δH (200 MHz; CDCl3) 1.98 (3H, s, MeC=C), 4.0 (4H, m, 2 x CH2OP), 4.3 (4H, m, 2 x 
CH2OP), 5.61 (1H, s, HC=C), 6.2 (1H, s, HC=C). 
 
Stap 4: synthese van 2-(methacryloyloxy)ethyl fosfaat 
Aan het fosfiet (10.9 g, 49 mmol) wordt er druppelsgewijs en onder magnetisch roeren 
over een periode van 15 min, een oplossing van trimethylamine N-oxide (3.73 g, 49 
mmol) in acetonitrile (20 ml) wordt toegevoegd. De heldere oplossing wordt geroerd voor 
een volgende 40 min. Een staal van de oplossing wordt geëvaporeerd onder 
verminderder druk voor NMR analyse. 
δH (200 MHz; CDCl3) 1.98 (3H, s, MeC=C), 4.4 (8H, m, 3 x CH2OP, CH2O2C), 5.61 (1H, s, 
HC=C), 6.2 (1H, s, HC=C). Dit ruwe product wordt niet verder opgezuiverd voor gebruik 
in de volgende stap 
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Stap 5: synthese van 2-methacryloyloxyethylfosforylcholine  
Het ethyleenfosfaat (11.3 g, 48 mmol) als een oplossing in acetonitrile (20 ml) en 
trimethylamine (4.64 g, 75 mmol) worden samen opgewarmd in een gesloten kolf bij 
50°C gedurende 48 uur. Het resulterende mengsel wordt warm gefilterd over Celite, en 
het solvent wordt verwijderd van het filtraat door evaporatie onder verminderde druk. 
Het product (volume ≈ 25 ml) wordt gekoeld tot -20°C gedurende 16 uur, vooraleer het 
mengsel tot omgevingstemperatuur wordt gebracht. Het vaste precipitaat wordt 
gecollecteerd door filtratie onder een stikstofatmosfer en meermaals gewassen met 
koude acetonitrile (5 ml) en ethyl acetaat (10 ml) en vervolgens gedroogd in vacuo over 
P2O5 om het uiteindelijke product te verkrijgen (5.68 g, 37%). Een tweede worp (0.26 g, 
1.7%) wordt gerecupereerd uit het filtraat. 
δH (200 MHz; D2O) 1.97 (3H, s, MeC=C), 3.2 (9H, s, Me3N
+), 3.65 (2H, m, CH2N
+), 4.15 
(2H, m, CH2OP), 4.3 (2H, m, CH2OP), 4.4 (2H, m, CH2OCO), 5.75 (1H, s, HC=C), 6.18 
(1H, s, HC=C), m/z 
IX.6.5. Immobilisatie van MPC op een oppervlak. 
 




Men brengt een DAMA gedipcoate (zie paragraaf IX.6.3) goudstaal onder in een ontgaste 
oplossing MPC van 0.1 M en door het toevoegen van Irgacure 2959 als radicaalinitiator. 
Vervolgens plaatst men het staal onder een UV bron gedurende 30 min en reinigt men 
het staal met een overmaat water.  
 
IX.6.5.2. Immobilisatie via entpolymerisatie van MPC met benzofenon. 
 
 
Glasplaatjes met doorsnede van 1 cm worden tweemaal gespoeld met methanol in een 
ultrasoonbad. Vervolgens worden de substraten gespincoat (5000 rpm, 120 sec, 100 µL) 
met een oplossing van 5% (g/v) Pluronic® F127 BMA en radicaalinitiator Irgacure 2959. 
De staaltjes worden gedurende 45 min vernet onder UV licht en gewassen met 
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gedemineraliseerd water en methanol. De staaltjes worden gedroogd onder een een 
argonstroom. Voor het coaten met benzofenon worden de glasplaatjes ondergedompeld 
in verschillende oplossingen benzofenon in ethanol (15 ml) gedurende 60 sec. Men laat 
de staaltjes overnacht drogen. Men plaatst de glasplaten in een 24-well plaat en voegt 
0.5 ml toe van een 0.5 M MPC oplossing toe in water. Men plaatst de well plaat, afgedekt 
met een glasplaat, gedurende 1 uur onder UV licht. Men wast de glasplaatjes met water 
en laat drogen onder argonstroom.  
 
IX.6.6. Bepalen van de hoeveelheid geabsorbeerde benzofenon. 
 
 
De stalen uit paragraaf IX.6.5.2 worden na het dipcoaten in de benzofenon oplossing 
geëxtraheerd met ethanol. De concentratie wordt bepaald met behulp van UV 
spectrophotometrie (UV cuvetten 1 x 1 cm, λ = 251 nm, εEtOH, benzofenon = 3.63.10
4 l/mol). 
De gespincoate stalen worden gedurende verschillende tijdstippen ondergedompeld in 
een oplossing van benzofenon van 5.0 g/dL en vervolgens geëxtraheerd  (na 3 x is alle 
benzofenon geëxtraheerd) met ethanol (telkens 5 ml).  
IX.7. In vitro biologische evaluatie. 
 
HFF (humane huid fibroblasten, ATCC), HepG2 (humane leverkankercellijn) en MC3T3 
(muis osteoblast cellijn) cellen worden gekweekt in DMEM glutamax medium (Gibco 
Invitrogen) met 10% foetaal kalfsserum (FCS, Gibco Invitrogen), 2mM L-glutamine 
(Sigma Aldrich, Belgium), P/S (10 u/ml penicilline, 10 mg/ml streptomycin, Gibco 
Invitrogen) en 100 mM natrium pyruvaat (Gibco Invitrogen). Cellen worden gekweekt bij 
37°C in een bevochtigde atmosfeer van 5% CO2.  
Stockoplossingen (30% (g/g)) worden bereid door het oplossen van het Pluronic® 
derivaat met celmedium overnacht bij 4°C met een magnetische roerder. Cellen worden 
geïncapsuleerd bij een concentratie van 1.5.106 cellen/ml. De finale concentraties van de 
cel/gel concentraties zijn 15, 12, 9, 6 en 3%. Cellen in medium (0% gel) worden gebruikt 
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als controle. Na 12 en 24 uur wordt een colometrische MTT analyse, door het gebruik 
maken van 3-(4, 5-dimethyldiazol-2-yl)-2, 5-diphenyltetrazolium bromide (MTT, Merck 
Promega) voor het uitvoeren van de viabiliteitsstudies van de geïncapsuleerde cellen. De 
geïncapsuleerde cellen worden overgebracht in epjes en gecentrifugeerd bij 1000 rpm 
gedurende 5 minuten. De gelen worden verwijderd en vervangen door 0.5 ml (0.5 
mg/ml) MTT reagens. Na 4 uur incubatie wordt het MTT reagens verwijderd en 
vervangen door 0.5 ml lysis buffer (10% Triton X-100 in steriel, gedemineraliseerd water 
en 1:10 verdund in isopropanol/0.04N HCl) gedurende 30 minuten. 200 µl van de 
formazan oplossing wordt overgebracht in een 96 well plaat en spectrofotisch gemeten 
bij 490 nm (EL 800, Biotec Instruments).  
 
De celviabiliteit wordt bepaald door gebruik te maken van Calceine-AM (AnaSPec; 
89201)/Propidium Iodide (Sigma-Aldrich; P4170) (Ca/Pi) kleuring. Levende cellen 
kleuren groen terwijl dode cellen rood gekleurd zijn. De hydrogelstalen worden gereinigd 
met PBS voor applicatie. Hiervoor wordt 1 ml Ca/Pi oplossingen (2 µl Pi en 2 µl calcein-
AM in elke ml PBS) toegevoegd aan de celbeladen hydrogelen. De stalen worden 
geïncubeerd in het donker gedurende 10 min bij kamertemperatuur. De resultaten 
worden geanalyseerd door fluorescentie microscopie (Olympus IX 81).   
 




IX.8.1. Productie van 3D draagstructuren van Pluronics® F127 BMA met de 
bioplotter.  
 
Fysische hydrogelen worden gebruikt voor het 3D plotten van Pluronic® draagstructuren. 
Hiervoor wordt een bioplotter van SysEng gebruikt. De draagstructuren worden 
ontworpen zodanig dat ze parallelle struts hebben op elke 0/90 laag. De ruimte tussen de 
struts is 1 mm en afmetingen van elke laag is 10 x 10 mm. De diameter van de nozzle 
was 250 µm en de snelheid νN en de druk waren 1000 mm/sec en 1.0 bar respectievelijk, 
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gebaseerd op de berekende snelheid. De druk wordt zo laag mogelijk gehouden om 
celbeschadiging te voorkomen. De pneumatische klep wordt gesloten telkens een rechte 
strutlijn is vervolledigd en wordt opnieuw geopend wanneer er een nieuwe lijn gevormd 
wordt. Volgende parameters worden. Druk: 1.0 bar, printsnelheid (xy): 1000 mm/min, 
printsnelheid (z): 150 mm/min, afzettingsoppervlak: glasplaat, hydrogelconcentratie: 
30% (g/g), nozzlediameter: variabel, laagdikte: 0.4 mm, dispensietemperatuur: 20°C, 
tijd ‘preflow’/’postflow’: 1 sec. Voor het plotten worden de Pluronic® F127 BMA 
oplossingen gekoeld beneden hun geleringstemperatuur, waarna ze door een naald op 
een verwarmde (37°C) plaat in een rastervorm in meerdere lagen aangebracht worden. 
Na het plotten van de Pluronic® F127 BMA oplossing wordt de volledige matrix vernet met 
UV licht. 
IX.8.2. Elektrospinnen van Pluronic® triethoxysiloxaan. 
 
Voor het elektrospinnen wordt er gebruik gemaakt van een in huis vervaardigd apparaat. 
Hiervoor worden wegwerpnaalden gebruikt met een interne diameter van 0.6 mm en  
spuiten (5 ml) die dienen als reservoir voor de macromonomeer oplossingen. De 
stroomsnelheid wordt gehouden op 4 ml/uur met een toegepaste spanning van 25 kV om 
een continue stroom te ontwikkelen zonder het breken van de jet. De afstand tussen de 
naald tip en de collector (15 cm x 15 cm) worden constant gehouden op 25 cm. Het 
elektrospinnen wordt uitgevoerd onder stabiele condities van temperatuur en relatieve 
vochtigheid (temperatuur = 21°C, vochtigheid = 30%) gedurende 30 minuten per staal. 
Vervolgens worden de stalen verwijderd van de collector en gedroogd onder vacuüm 
gedurende 24 uur.  
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